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Kurzfassung 
In Medizin und Technik besteht ein Bedarf an flexiblen, miniaturisierten Dosisleistungs-
messgeräten mit hoher Ortsauflösung für den Einsatz in Strahlungsfeldern hoher 
Dosisleistung und Dosisleistungsgradienten. Lichtwellenleiterbasierte Dosisleistungsmess-
systeme können diese Anforderungen erfüllen. Sie bestehen aus einem strahlungssensitiven 
Leuchtstoff, welcher über einen flexiblen Lichtleiter an einen Lichtdetektor gekoppelt ist. Die 
Eliminierung des dominierenden Störeinflusses, des bei Bestrahlung des Lichtleiters 
generierten Stem-Effekts, ist eine inhärente Herausforderung aller lichtwellenleiterbasierten 
Dosisleistungsmesssysteme. In der vorliegenden Arbeit wird ein solches System unter 
Verwendung der Lumineszenz der gewebeäquivalenten Detektormaterialien Berylliumoxid 
und Lithiumtetraborat realisiert. Der Schwerpunkt liegt dabei auf der Untersuchung von 
Methoden der Stem-Eliminierung unter Nutzung der zeitlichen Charakteristik der 
Lumineszenzmaterialien sowie der zeitlichen Struktur des Strahlungsfeldes oder einer 
modulierten optischen Stimulation. Eine performante Ausleseelektronik auf FPGA-Basis 
ermöglicht Echtzeit-Messungen mit einer Abtastung von 10 ns. Verschiedene 
Auswertemethoden generieren aus den Rohdaten in Zeitstempelform eine stem-
unabhängige, dosisleistungsproportionale Detektorantwort. 
 
Abstract 
In medicine and technology there is a demand for flexible, miniaturized dose rate 
measurement systems with high spatial resolution for the application in radiation fields of 
high dose rates and dose rate gradients. Fiber optic coupled dosimeters can meet these 
requirements. They consist of a radiation sensitive luminescent material which is connected 
to a light detector with a flexible light guide. The elimination of the dominant perturbation, 
which is the stem effect generated by irradiation of the light guide, is one inherent challenge 
of all fiber optic dosimeters. In the present work such a system is realized, using the 
luminescence of the two tissue equivalent detector materials beryllium oxide and lithium 
tetraborate. The main focus is on the investigation of methods of stem elimination, 
exploiting the temporal characteristics of the luminescent materials, as well as the time 
structure of the irradiation or a modulated optical stimulation. For this purpose, capable 
FPGA-based read out electronics are employed, which enable real time measurements with 
10 ns sampling. Different methods of analysis process the time stamp raw data and generate 
a stem-free, dose rate proportional detector response. 
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1 Einleitung 
Ionisierende Strahlung findet heute vielerlei Anwendung in Wissenschaft, Technik und 
Medizin. Hierbei ist stets den Grundsätzen des Strahlenschutzes Folge zu leisten. Sie sind in 
den Empfehlungen der internationalen Strahlenschutzkommission ICRP 103 formuliert und 
finden über die Strahlenschutz-Grundnormenrichtlinie der EU und das ab Oktober 2017 
schrittweise in Kraft tretende Strahlenschutzgesetz (StrlSchG) Umsetzung in nationalem 
Recht [1–3]. Die Grundsätze des Strahlenschutzes sind insbesondere die Rechtfertigung der 
Anwendung ionisierender Strahlung, die Limitierung der Dosis sowie die Vermeidung 
unnötiger Strahlenexposition und Reduzierung der Dosis. 
Zur Überprüfung der Einhaltung der Dosisgrenzwerte und zur Minimierung der bei 
Anwendungen applizierten Dosis werden spezialisierte Dosis- und Dosisleistungsmessgeräte 
benötigt. Beispielsweise gibt es im Bereich medizinischer Diagnostik und Therapie einen 
Bedarf an Detektorsystemen für den Einsatz unter stark beengten räumlichen 
Gegebenheiten und in Strahlungsfeldern mit großen räumlichen Gradienten. Insbesondere 
handelt es sich dabei um Qualitätssicherung und Monitoring-Anwendungen in 
konventioneller Teletherapie und intensitätsmodulierter Strahlentherapie mit medizinischen 
Linearbeschleunigern, Brachy- und Protonentherapie, Mammographie, interventioneller 
Radiologie sowie Nuklearmedizin [4–9]. Weiterhin besteht in der Überwachung und im 
Rückbau kerntechnischer Einrichtungen sowie in Anlagen zur Erzeugung ionisierender 
Strahlung Bedarf an Messmethoden in Strahlungsfeldern hoher Dosisleistung, bei denen 
weder sensible elektronische Komponenten der Messgeräte beeinflusst werden noch das 
Messpersonal einer erhöhten Exposition ausgesetzt ist [10–13]. 
Lichtwellenleiterbasierte Dosisleistungsmesssysteme (engl. fiber optic coupled dosemeters, 
FOCD) erfüllen diese besonderen Anforderungen. Sie nutzen die Generierung von Licht in 
Festkörperleuchtstoffen durch Wechselwirkungen ionisierender Strahlung. Das Lumineszenz-
licht kann unmittelbar in Form von Radiolumineszenz (RL) oder indirekt nach Stimulation 
durch eine intensive Lichtquelle, als Optisch Stimulierte Lumineszenz (OSL), emittiert 
werden. Ein lichtwellenleiterbasiertes Dosisleistungsmesssystem besteht aus einem 
strahlungssensitiven Leuchtstoff, der über einen Lichtwellenleiter (LWL) an einen 
Lichtdetektor gekoppelt ist. Für die Anwendung von OSL wird zusätzlich eine Kopplung des 
Leuchtstoffes mit einer Lichtquelle zur Stimulation benötigt. Das im Leuchtstoff bei 
Bestrahlung generierte RL- beziehungsweise bei optischer Stimulation erzeugte OSL-Licht 
gelangt durch den Lichtleiter zum Detektor. Das dort registrierte Signal kann unter 
bestimmten Voraussetzungen als Maß für die Dosis bzw. Dosisleistung an der Spitze der 
Messsonde herangezogen werden. 
Mit der Untersuchung erster lichtwellenleiterbasierter Dosisleistungsmesssysteme rückten 
Phänomene in den Fokus der Forschung, die eine Störung des Messsignals hervorrufen 
können, für den Fall, dass nicht nur die Sondenspitze, sondern auch der Lichtleiter dem 
ionisierenden Strahlungsfeld ausgesetzt ist [14, 15]. UŶter deŵ Begriff „Stem-Effekt“ werden 
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seither Prozesse wie die Generierung von ČereŶkoǀ-Licht, RL sowie Szintillationslicht 
innerhalb des Lichtwellenleiters zusammengefasst. Diese werden zusätzlich zum RL- und 
OSL-Signal des strahlungssensitiven Leuchtstoffs im Lichtdetektor registriert und führen zu 
einer Erhöhung des Signals und somit zu einer Überschätzung der Dosisleistung an der 
Sondenspitze. Es ist daher notwendig, den Stem-Anteil zu eliminieren. 
Die Mehrheit der bisher entwickelten Verfahren zur Lösung dieses Problems ermöglicht 
keine vollständige Entfernung des Stem-Anteils während des Messvorgangs. Auch sind einige 
Methoden in ihrer praktischen Anwendbarkeit stark eingeschränkt [16–27]. 
Im Rahmen dieser Arbeit werden zwei, für einen breiten Anwendungsbereich vielver-
sprechende Ansätze zur Eliminierung des Stem-Einflusses erstmals für die Leuchtstoffe 
Berylliumoxid (BeO) und Lithiumtetraborat (Li2B4O7) angewendet und weiterentwickelt. Im 
Gegensatz zu den meisten anderen Leuchtstoffen verfügen BeO und Li2B4O7 über eine 
effektive Kernladungszahl von 7,2 bzw. 7,3, die der von menschlichem Gewebe sehr nahe 
kommt   [28–30]. Aus diesem Grund erfahren beide Stoffe die gleichen Wechselwirkungen 
mit ionisierender Strahlung, wie sie auch in menschlichem Gewebe auftreten. Dies schafft 
die physikalischen Voraussetzungen für eine exakte Messung der Äquivalentdosisleistung. 
Ziel des ersten Ansatzes ist es, den Einfluss des Stem-Effekts ausschließlich durch eine 
zeitliche Selektion des RL-Signals zu minimieren, indem der Unterschied der Lebensdauern 
von Stem- und RL-Signalanteilen ausgenutzt wird. Diese Methode ist ausschließlich zur 
Messung der Dosisleistung in gepulsten Strahlungsfeldern, wie sie in einem medizinischen 
Linearbeschleuniger (LINAC) auftreten, geeignet. Das Prinzip wurde erstmals von Jordan et 
al. genutzt [16] und soll in dieser Arbeit für die Leuchtstoffe BeO und Li2B4O7 angewendet 
werden. 
Der zweite Ansatz kombiniert die Echtzeitmessung des Lumineszenzlichts mit der 
modulierten optischen Stimulation des Leuchtstoffes während der Bestrahlung. Die Technik 
wurde erstmals von Polf et al. und Gaza et al. bei Dosisleistungsmessungen mit Messsonden 
auf Basis von kohlenstoffdotiertem Aluminiumoxid (Al2O3:C) angewendet [17, 18]. Die 
periodische optische Stimulation erzeugt ein OSL-Signal mit bekannter zeitlicher Struktur 
und schafft so die Voraussetzung für eine Separierung der unterschiedlichen 
Signalbestandteile. Das generierte Echtzeit-OSL-Signal von Al2O3:C ist frei vom Stem-Effekt, 
zeigt jedoch eine Abhängigkeit von der Gesamtdosis und muss zunächst korrigiert werden, 
bevor es als Messgröße für die Dosisleistung herangezogen werden kann. Das für Al2O3:C 
vorgestellte Grundprinzip soll in dieser Arbeit auf den etablierten OSL-Leuchtstoff BeO 
übertragen werden. 
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2 Theoretische Grundlagen 
2.1 Grundgrößen der Dosimetrie 
Die Entstehung ionisierender Strahlung sowie deren Wechselwirkungen mit Materie sind 
diskrete Prozesse stochastischer Natur. Sie unterliegen somit Fluktuationen. In der Praxis ist 
es daher notwendig, kontinuierliche Mittelwertsgrößen zur Beschreibung eines Strahlungs-
feldes einzuführen. Mit Hilfe dieser ist es möglich, Feldgleichungen zur Dosimetrie 
ionisierender Strahlung abzuleiten. Die erste Formulierung dieser Feldgleichungen stammt 
von Rossi und Roesch [31]. Im Folgenden werden die grundlegenden strahlungsphysika-
lischen Begriffe definiert und deren Zusammenhang hergestellt. 
2.1.1 Strahlungsfeldgrößen 
Unter einem Strahlungsfeld ist der Bereich im Raum zu verstehen, der von ionisierender 
Strahlung durchsetzt wird [31]. Zu dessen quantitativer Charakterisierung werden die 
kontinuierlichen Strahlungsfeldgrößen eingeführt. Die Definitionen entstammen [32] und 
werden in [33] als international akzeptierte Empfehlungen geführt. Die deutsche 
Nomenklatur ist durch [34] gegeben. Für einen zusammenfassenden Überblick sei auf      
[35–37] verwiesen. 
Die Teilchenflussdichte ist gemäß 
 �ሺ�⃑ሻ = dଶܰdܣ⊥ d� (1) 
definiert. Sie trägt die Einheit m-2 s-1. ܰ ist die Zahl der Teilchen, die im Zeitintervall d� 
senkrecht eine Großkreisfläche dܣ⊥ einer Einheitskugel am Ort �⃑ durchdringen. Die 
Teilchenfluenz 
 �ሺ�⃑ሻ = ∫ �ሺ�⃑ሻ d� Δ� = dܰdܣ  (2) 
ergibt sich aus dem Zeitintegral der Teilchenflussdichte. Durch Differenzierung nach der 
Teilchenenergie und Richtung können spektrale und raumwinkelbezogene Strahlungs-
feldgrößen erhalten werden. Die am weitesten differenzierte, skalare Strahlungsfeldgröße 
stellt die spektrale, raumwinkelbezogene Teilchenflussdichte 
 ���ሺ�⃑ሻ = dଶ�dܧ dߗ (3) 
mit der Einheit m-2 s-1 J-1 sr-1 dar. Mit Hilfe der raumwinkelbezogenen, spektralen 
Teilchenfluenz  
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 ���ሺ�⃑ሻ = dଶ�ሺ�⃑ሻdܧ dߗ  (4) 
kann durch Multiplikation mit der Teilchenenergie und dem Einheitsvektor der Richtung ⃑⃑ߗ 
und durch anschließende Integration über alle vorkommenden Energien und Richtungen die 
vektorielle Energiefluenz 
 ⃑⃑⃑ߖሺ�⃑ሻ = ∬ ∫ ���(�⃑, ܧ, ⃑⃑ߗ) ⋅ ܧ ⋅ ⃑⃑ߗ   dܧ d⃑⃑ߗ∞଴ସπ  (5) 
mit der Einheit J m-2 erhalten werden. Sie ist die zentrale Größe der numerischen 
Dosimetrie. 
2.1.2 Wirkungsquerschnitt und Energieübertragungskoeffizient 
Durchsetzt ionisierende Strahlung ein Medium, so kann durch die Wechselwirkungen 
zwischen Strahlung und den Atomen und Molekülen des Mediums ein Energieübertrag 
erfolgen. Für indirekt ionisierende Photonenstrahlung im Energiebereich von 5 keV bis 
20 MeV sind die dominierenden Prozesse Photoeffekt, inkohärente Streuung und 
Paarbildung. Direkt ionisierende Strahlung wechselwirkt über Stoß- und Strahlungs-
bremsung. Die Folge sind Ionisation und Anregung der Atome und Moleküle des Mediums 
sowie die Emission von direkt und indirekt ionisierender Sekundärstrahlung [35, 36]. 
Die Wahrscheinlichkeit für das Stattfinden einer Wechselwirkung zwischen ionisierender 
Strahlung und Materie wird durch den mikroskopischen Wirkungsquerschnitt 
 � = �ܰ (6) 
ausgedrückt [33]. Seine Einheit ist 1 b = 10-28 m2. Hierbei ist ܰ die mittlere Anzahl der 
Wechselwirkungen mit einem Target, wenn dieses der Fluenz � ausgesetzt wird. Der 
makroskopische Wirkungsquerschnitt 
 � = � ݊ (7) 
kann durch Multiplikation von � mit der Anzahldichte ݊ des beteiligten Mediums erhalten 
werden und besitzt die Einheit m-1. Er wird für Photonenstrahlung auch als linearer 
Schwächungskoeffizient ߤ = � bezeichnet. Dieser entspricht dem Reziproken der mittleren 
freien Weglänge eines Photons zwischen zwei Wechselwirkungen und steht über 
 ߤୣ୬� = ߤ� ⋅ ݂ ⋅ ሺͳ − ݃ሻ (8) 
in unmittelbarem Zusammenhang mit dem Massenenergieabsorptionskoeffizienten ߤୣ୬/� 
[33, 34]. Beide Größen haben die Einheit m2 kg-1. Hier ist � die Dichte des Mediums. Der 
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Faktor ݂ ist der relative Energieübertrag bei der Erzeugung eines geladenen Sekundär-
teilchens. Die Größe ݃ berücksichtigt den Anteil der Strahlungsenergie, welcher durch 
Erzeugung indirekt ionisierender Sekundärstrahlung nicht lokal absorbiert werden kann. 
Der Energieübertrag dܧ geladener Teilchen je zurückgelegter Wegstrecke d݈ kann über das 
Massenbremsvermögen 
 �ܵ = ͳ� dܧd݈ = (ͳ� dܧd݈ )ୡ୭୪ + (ͳ� dܧd݈ )୰aୢ = ܵୡ୭୪� + ܵ୰aୢ�  (9) 
mit der Einheit J m2 kg-1 beschrieben werden. Es ist dabei zwischen Energieabgabe durch 
inelastische Stöße ܵୡ୭୪ und durch Erzeugung indirekt ionisierender Sekundärstrahlung ܵ୰aୢ 
zu unterscheiden. Sowohl ߤୣ୬/� als auch ܵ �⁄  weisen im Allgemeinen eine starke 
Energieabhängigkeit auf. 
2.1.3 Dosisgrößen 
Die Deposition der Energie dܧ in Form von Ionisation und Anregung innerhalb eines 
Massenelements d݉ des Mediums kann durch die Energiedosis 
 ܦ = dܧd݉ (10) 
mit der Einheit 1 J kg-1 = 1 Gy quantifiziert werden [33]. Deren zeitliche Änderung 
 ̇ܦ = dܦd�  (11) 
ist die Dosisleistung. Die Kerma  
 ܭ = dܧ୏d݉  (12) 
(kinetic energy released in matter) beschreibt den Energiebetrag, der dem indirekt 
ionisierenden Strahlungsfeld innerhalb eines Massenelementes entnommen, und auf das 
direkt ionisierende Strahlungsfeld übertragen wird. Hierbei stellt dܧ୏ die Summe der 
kinetischen Anfangsenergien aller geladenen Sekundärteilchen dar, die in d݉ durch indirekt 
ionisierende Strahlung erzeugt wurden [33]. Als Bremsstrahlungsverlust 
 ܤ = dܧBd݉  (13) 
wird der Energieübertrag dܧB des direkt ionisierenden Strahlungsfeldes auf das indirekt 
ionisierende im Massenelement d݉ bezeichnet, welcher hauptsächlich aus der 
Strahlungsbremsung geladener Teilchen resultiert [31, 35]. Kerma und Bremsstrahlungs-
verlust besitzen wie die Dosis die Einheit Gy. 
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Der Zusammenhang zwischen den Strahlungsfeld- und Dosisgrößen ist über 
 ܦ = − ͳ� ׏⃑⃑ ⃑⃑⃑ߖሺ�⃑ሻ (14) 
gegeben [31]. Die Dosis an einem Ort �⃑ entspricht also einer lokalen Senke des 
Strahlungsfeldes. Werden die einzelnen Komponenten des Strahlungsfeldes berücksichtigt, 
so kann die vektorielle Energiefluenz aufgespalten und mit den Anteilen Kerma ܭ und 
Bremsstrahlungsverlust ܤ für indirekt ionisierende Primärstrahlung sowie den vektoriellen 
Energiefluenzen ⃑⃑⃑ߖ୥ und ⃑⃑⃑ߖ୥ୱ der geladenen Primär- und Sekundärteilchen identifiziert 
werden. Dies führt auf 
 ܦ = ܭ − ܤ − ͳ� ׏⃑⃑ ⃑⃑⃑ߖ୥ሺ�⃑ሻ − ͳ� ׏⃑⃑ ⃑⃑⃑ߖ୥ୱሺ�⃑ሻ , (15) 
die Fundamentalformel numerischer Dosimetrie in ihrer allgemeinen Form. 
Neben den physikalischen Größen werden Schutzgrößen und operative Größen definiert. 
Schutzgrößen sind die Organdosis und die effektive Dosis. Sie werden rein rechnerisch aus 
der Energiedosis abgeleitet und berücksichtigen die biologische Strahlenwirkung für 
unterschiedlich empfindliche Organe und für Strahlungsarten verschiedener Ionisierungs-
dichte [1]. Schutzgrößen dienen der Beurteilung des stochastischen Strahlenrisikos und 
werden zur Festlegung von Grenzwerten durch den Gesetzgeber genutzt [3, 38]. 
Zu den operativen Größen gehören Ortsdosen und Personendosen (Äquivalentdosen in der 
Orts- und Personendosimetrie). Diese werden mit entsprechend kalibrierten Messgeräten 
unter Beachtung der konkreten Messsituation bestimmt und können als konservative 
Abschätzung der effektiven Dosis herangezogen werden [36]. 
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2.2 Sondenmethode 
Die genauste Möglichkeit zur Messung der Dosis ist die Sondenmethode [39]. Das 
strahlungssensitive Messvolumen einer Dosimetersonde (kurz: Sonde) wird dazu an den Ort 
im zu vermessenden Strahlungsfeld gebracht. Dabei ist die Sonde von dem Material zu 
umgeben, in dem die Dosis bestimmt werden soll. Durch die Wechselwirkung der 
ionisierenden Strahlung mit dem Sondenmaterial wird in der Sonde eine Dosis ܦ୮ deponiert. 
Diese generiert einen Messeffekt ܯ, welcher unter bestimmten Voraussetzungen als Maß 
für die Dosis ܦ୫ im Medium, bei Nichtanwesenheit der Sonde, gelten kann. Der 
Zusammenhang zwischen Messeffekt und Dosis ist über 
 ܦ୫ = ݇ୢ ⋅ ܦ୮ = ݇ୢ ⋅ ݇୮ ⋅ ܯ (16) 
gegeben [39]. Der Sondenfaktor ݇୮ ist der Quotient aus Sondendosis und Messeffekt, 
entspricht also dem reziproken Ansprechvermögen. Der Dosisumrechnungsfaktor ݇ୢ 
berücksichtigt, dass ionisierende Strahlung im Allgemeinen unterschiedlich mit 
Sondenmaterial und Umgebungsmedium wechselwirkt. Beide Faktoren sind abhängig von 
Energiespektrum und Art der ionisierenden Strahlung. 
Die rechnerische Bestimmung des Dosisumrechnungsfaktors ist für zwei Spezialfälle möglich. 
Diese sind zum einen das Sekundärteilchengleichgewicht, zum anderen das Vorliegen von 
Bragg-Gray-Bedingungen. Beides sind Grenzfälle, für die der Einfluss einer Grenzschicht 
zwischen zwei unterschiedlichen Stoffen auf die Fluenz der geladenen Sekundärteilchen und 
die resultierende Dosisverteilung leicht quantifizierbar ist. Eine detaillierte Betrachtung des 
Problems findet sich bei [37]. 
2.2.1 Sekundärteilchengleichgewicht 
In einem Strahlungsfeld indirekt ionisierender Primärteilchen liegt in einem Volumen-
element d� am Ort �⃑ Sekundärteilchengleichgewicht vor, wenn die Summe der kinetischen 
Energien der (außerhalb erzeugten,) in das Volumenelement eintretenden geladenen 
Sekundärteilchen gleich der Summe der kinetischen Energien der (innerhalb erzeugten,) aus 
dem Volumenelement austretenden geladenen Sekundärteilchen ist, sodass 
 ׏⃑⃑ ⃑⃑⃑ߖ୥ୱሺ�⃑ሻ = Ͳ (17) 
gilt. Liege nun ein indirekt ionisierendes Primärstrahlungsfeld mit vernachlässigbaren 
Bremsstrahlungsverlusten vor, sei weiterhin ein Sondenvolumen �୮ gegeben, für welches 
Sekundärteilchengleichgewicht für alle Orte �⃑ א �୮ gilt und in dem die räumliche Änderung 
von Fluenz, Energiespektrum und Richtungsverteilung des Primärstrahlungsfeldes vernach-
lässigbar ist, für welches also die vektorielle Energiefluenz ⃑⃑⃑ߖ୳  näherungsweise räumlich 
konstant ist. Dann folgt mit (14), (15) und (17), dass die Dosis ausschließlich durch die Kerma ܭ୮ in der Sonde 
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 ܦ୮ = ܭ୮ = − ͳ� ׏⃑⃑ ⃑⃑⃑ߖ୳ሺ�⃑ሻ = (̅ߤୣ୬� ሺܧሻ)୮ ⋅  ߖ୳ (18) 
bestimmt wird. Dabei ist ̅ߤୣ୬ �⁄  der über die spektrale Energiefluenz der Primärstrahlung 
gemittelte Massenenergieabsorptionskoeffizient im aktiven Sondenvolumen. Im mono-
energetischen Fall kann die Dosis über 
 ܦ୮ = ቆ�̅en� ሺܧሻቇ୮ ⋅  ߖ୳ = ቆ�̅en� ሺܧሻቇ୮ ⋅ ܧ ⋅ �୳ = ��ሺܧሻ ⋅ �୳  (19) 
aus dem jeweiligen Fluenz-Dosis-Konversionsfaktor �� gewonnen werden. Gelte nun auch 
am selben Ort Sekundärteilchengleichgewicht, wenn die Sonde durch das Material der 
Umgebung ersetzt wird. So folgt analog (18) für das Medium 
 ܦ୫ = (̅ߤୣ୬� ሺܧሻ)୫ ⋅  ߖ୳  , (20) 
und das Verhältnis von Dosis im Medium zu Sondendosis entspricht gemäß 
 ܦ୫/ܦ୮ = (̅ߤୣ୬� )୫ / (̅ߤୣ୬� )୮  (21) 
dem jeweiligen Verhältnis der Massenenergieabsorptionskoeffizienten [39]. 
 
Abbildung 1: Massenenergieabsorptionskoeffizienten ߤୣ୬/� für biologische Substanzen 
nach ICRU-44 sowie typische Sondenmaterialien [40, 41] 
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Abbildung 1 zeigt die Massenenergieabsorptionskoeffizienten ߤୣ୬/� für verschiedene 
biologische Substanzen sowie für Materialien, die in lichtwellenleiterbasierten Dosis-
leistungsmesssystemen zum Einsatz kommen im Energiebereich von 10 keV bis 10 MeV. In 
Abbildung 2 sind die relativen Ansprechvermögen  
 ߝ୲ = (ߤୣ୬� ) / (ߤୣ୬� )୲ ,  (22) 
bezogen auf ICRU-44 Weichgewebe, auf die Werte bei 1 MeV normiert, dargestellt. 
 
Abbildung 2: Relatives Ansprechvermögen ߝ୲ bezogen auf Weichgewebe nach ICRU-44, 
normiert auf die Werte bei 1 MeV [40, 41] 
 
Alle Massenenergieabsorptionskoeffizienten folgen qualitativ demselben Verlauf, welcher 
von kleinen zu großen Energien hin erst vom Photoeffekt, später von inkohärenter Streuung 
und zuletzt von der Paarbildung bestimmt wird. Im niederenergetischen Bereich zeigt sich 
durch den Photoeffekt die größte Aufspaltung für Materialien unterschiedlicher 
Kernladungszahlen (� ~ �ଷ…ଷ,6). Stoffe mit hoher Kernladungszahl zeigen im Vergleich zu 
Wasser oder Weichgewebe eine stark erhöhte Wechselwirkungswahrscheinlichkeit für den 
Photoeffekt, auch bei höheren Energien. Materialien mit niedriger Kernladungszahl hingegen 
reagieren bis etwa 100 keV unterschwellig. Im Bereich von einigen 100 keV bis 10 MeV 
dominiert für die meisten dargestellten Stoffe die inkohärente Streuung. Da für diese der 
makroskopische Wirkungsquerschnitt unabhängig von der Kernladungszahl ist, sind in 
diesem Bereich die geringsten Unterschiede auszumachen. Für größere Energien nimmt der 
Einfluss der Paarbildung zu und die Wechselwirkungswahrscheinlichkeit für Materialien 
hoher Kernladungszahl steigt wiederum stärker an (� ~ �). 
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Jede Sonde sei zusätzlich von einer Wand aus einem Wandmaterial definierter Dicke 
umgeben. Praktisch kann Sekundärteilchengleichgewicht realisiert werden, indem die Wand 
aus einem Material gefertigt wird, welches dem der Sonde äquivalent ist. Das bedeutet, dass 
die Wechselwirkungen zur Energiedeposition und Generierung von Sekundärstrahlung in der 
Wand und dem aktiven Sondenmaterial gleich sind. Eine Mindestdicke der Wand stellt 
sicher, dass keine Sekundärteilchen, die außerhalb der Wand erzeugt wurden, das aktive 
Sondenvolumen erreichen. Eine Obergrenze für die Ausdehnung des Sondenvolumens 
gewährleistet, dass das Strahlungsfeld durch die Sonde nicht wesentlich geschwächt bzw. in 
seinem Energiespektrum und seiner Richtungsverteilung nicht verändert wird. 
2.2.2 Bragg-Gray-Bedingungen 
Elektronen der ersten Generation seien die Primärelektronen eines direkt ionisierenden 
Strahlungsfeldes bzw. die Sekundärelektronen eines indirekt ionisierenden Strahlungsfeldes. 
Die Bragg-Gray-Bedingungen lauten dann: 
i) Die Sonde verändert nicht die Flussdichte, Winkel- und Energieverteilung der 
Elektronen der ersten Generation. 
ii) Der Energieübertrag auf das Sondenmaterial durch Sekundärelektronen, die im 
Sondenvolumen durch Photonen generiert werden, ist vernachlässigbar. 
iii) Die spektrale Flussdichte der Elektronen aller Generationen ist innerhalb der 
Sonde ortsunabhängig. 
Sind diese Voraussetzungen erfüllt, so ergibt sich die Dosis ausschließlich aus der 
Energiebilanz der in das Volumen ein- und austretenden Elektronenstrahlung der ersten 
Generation [37]. Deren Fluenz sei �, dann kann die Dosis über 
 ܦ = ܵ�̅ �  (23) 
und das Verhältnis der Dosen von Medium und Sonde mittels 
 ܦ୫/ܦ୮ = ቆܵ�̅ቇ୫ / ቆܵ�̅ቇ୮  (24) 
aus den Massenbremsvermögen erhalten werden [39]. Für das Bremsvermögen ܵ̅ ist dabei 
über die spektrale Fluenz der Elektronen zu mitteln. 
Praktisch werden i) und ii) erreicht, indem die Detektorabmessungen klein gegen die 
mittlere Reichweite ܴ der Elektronen im Sondenmaterial gewählt werden. Diese lässt sich 
näherungsweise mit der Formel 
 ܴ / cm = ܧ / MeVʹ ⋅ � / g cm-͵,  (25) 
 11 
aus der Maximalenergie ܧ der Elektronen und der Dichte � des Materials bestimmen. Die 
Reichweite von 1 MeV Elektronen beträgt in Wasser damit circa 5 mm. Für Bedingung iii) ist 
eine Gleichgewichtsbedingung für Deltaelektronen, analog zum Sekundärteilchen-
gleichgewicht, durch eine sondenäquivalente Wand zu erreichen [37, 39]. 
2.2.3 Sondendimensionierung 
Die Bedingungen für Gleichgewichts- und Bragg-Gray-Sonden sind für Wasser als Sonden- 
und Wandmaterial in Abbildung 3 dargestellt. Analoge Schemata sind in der Literatur für 
weitere Sondenmaterialien, beispielsweise für Luft, zu finden [37]. Gebräuchlich ist die 
Abbildung der Bedingungen für die Flächenmasse. Im Fall von Wasser mit der Dichte 1 g cm-3 
sind die beiden Darstellungsarten äquivalent. Die beschriebenen Bedingungen werden 
erfüllt, wenn im Falle der Gleichgewichtssonden die Wanddicke � der Sonden größer der 
Reichweite der geladenen Sekundärteilchen ܴ ist, die Sondenabmessung � gleichzeitig aber 
klein gegen die mittlere freie Weglänge der Primärstrahlung bleibt, sodass 
 ܴ ൑ �  und � ≪ ߤ−ଵ (26) 
gilt. Für Bragg-Gray-Sonden muss die Sondengröße � klein gegen die Reichweite der 
geladenen Sekundärteilchen ܴ sein und Deltaelektronengleichgewicht gelten. Das ist der 
Fall, wenn 
 Ͳ,ͲͲʹ/� ൑ �  und � ≪ ܴ (27) 
sicher gestellt werden kann [39]. 
 
Abbildung 3: Bereiche erlaubter Abmessungen für Gleichgewichts- (GG) und Bragg-Gray- 
(BG) Sonden in Wasser in Abhängigkeit der Energie der Primärstrahlung [39] 
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2.2.4 Umgebungs- und Gewebeäquivalenz 
In der Praxis können diese Bedingungen oft nicht erfüllt werden, sodass eine Berechnung 
des Dosisverhältnisses nicht möglich ist. Für diesen Fall ist eine Kalibrierung der Sonde für 
die jeweilige Strahlungsart und -energie notwendig. 
Einen Ausweg bieten umgebungsäquivalente Sonden. In ihnen wird die gleiche Energiedosis 
absorbiert wie im Umgebungsmedium. Das wird erreicht, indem Sonden- und Wandmaterial 
mit dem Umgebungsmaterial in ߤୣ୬/� (für Photonenstrahlung bis ͵ MeV) und ܵ �⁄  (für 
Elektronen und ultraharte Photonenstrahlung) übereinstimmen [39]. Unter ultraharte 
Photonenstrahlung fällt dabei Röntgenstrahlung mit einer Beschleunigungsspannung größer 
1 MV sowie Gammastrahlung mit einer Energie größer 500 keV [34]. Der Sondenfaktor ݇ୢ ist 
dann im relevanten Bereich nahezu energieunabhängig, gleich eins. 
Für Messungen der Äquivalentdosis in biologischem Gewebe ist diese Anforderung an 
mögliche Detektormaterialien essenziell. Sie wird als Gewebeäquivalenz bezeichnet. Die Art 
und Häufigkeit der Wechselwirkung ionisierender Strahlung sind in gewebeäquivalentem 
Sondenmaterial über den gesamten relevanten Energiebereich gleich denen in 
menschlichem Gewebe (siehe Abbildung 1 und  2). Die effektive Kernladungszahl, welche aus 
den Massenanteilen der Konstituenten der Sondenmaterialien ermittelt werden kann, dient 
als Referenzgröße für die Gewebeäquivalenz [42]. 
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2.3 Lichtwellenleiterbasierte Dosisleistungsmessung 
Bei der lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungsmessung wird das Messvolumen der 
Dosimetersonde durch einen strahlungssensitiven Leuchtstoff realisiert. Dieser ist an einen 
Lichtwellenleiter gekoppelt und lichtdicht umhüllt. Die Gesamtheit von Leuchtstoff und 
Lichtwellenleiter wird im Folgenden als Sonde bezeichnet. Der Grundaufbau wird in 
Abbildung 4 skizziert. 
 
 Leuchtstoff Lichtwellenleiter  Lichtdetektor       Auswerteelektronik 
 
  
 
Abbildung 4: Grundaufbau lichtwellenleiterbasierter Dosisleistungsmesssysteme  
 
Der Leuchtstoff an der Sondenspitze generiert bei Bestrahlung Radiolumineszenzlicht. Dieses 
wird durch den Lichtwellenleiter zum Lichtdetektor geführt. Das dort während der 
Bestrahlung registrierte Signal kann unter bestimmten Voraussetzungen als Maß für die 
Äquivalentdosisleistung an der Spitze der Sonde herangezogen werden. 
Für die Anwendung von Optisch Stimulierter Lumineszenz für Dosisleistungsmessungen wird 
zusätzlich eine Kopplung des Leuchtstoffes mit einer Stimulationslichtquelle benötigt. Dies 
kann mithilfe eines Strahlteilers über denselben Lichtwellenleiter realisiert werden. Zur 
Trennung von Stimulations- und Lumineszenzanteilen sind zusätzliche optische Filter 
zwischen Stimulationslichtquelle, Leuchtstoff und Lichtdetektor erforderlich. Der 
entsprechende Aufbau ist in Abbildung 5 skizziert. 
 
         Strahlteiler 
 
 
 
 
Abbildung 5: Lichtwellenleiterbasiertes Dosisleistungsmesssystem für OSL-Messungen 
Optische Filterung         PC 
Stimulationslichtquelle 
mit optischer Filterung 
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Durch die zusätzliche optische Stimulation während der Bestrahlung kann im Leuchtstoff 
neben Radiolumineszenz auch OSL-Licht generiert und zur Messung der Dosisleistung 
genutzt werden. Zur begrifflichen Abgrenzung dieser Echtzeit-OSL-Messungen während der 
Bestrahlung (in iŶterŶatioŶaleŶ VeröffeŶtliĐhuŶgeŶ: „real tiŵe OSL ŵeasureŵeŶts“Ϳ ǀoŶ der 
konventionellen OSL, wie sie in der passiven Dosimetrie zum Einsatz kommt, wird in dieser 
Arbeit das Kürzel rtOSL verwendet. 
Mit einem Außendurchmesser im Bereich von wenigen Millimetern ist die verwendete 
strahlungssensitive Sonde dünn und flexibel. Dadurch wird der Einsatz unter stark beengten 
räumlichen Gegebenheiten ermöglicht. Das kleine Volumen des Leuchtstoffes (ca. 1 mm3) 
erlaubt Messungen in Strahlungsfeldern mit hohen räumlichen Gradienten. Durch die 
örtliche Trennung von Sonde und Detektor können Messungen in Strahlungsfeldern hoher 
Dosisleistung durchgeführt werden, ohne die sensiblen elektronischen Komponenten der 
Messgeräte zu beeinflussen und ohne das Messpersonal einer unnötigen Exposition 
auszusetzen. 
Damit erfüllen lichtwellenleiterbasierte Dosisleistungsmesssysteme alle Anforderungen an 
ein spezialisiertes Messsystem für die Anwendung in medizinischer Diagnostik und Therapie, 
in der Überwachung und im Rückbau kerntechnischer Einrichtungen sowie in Anlagen zur 
Erzeugung ionisierender Strahlung. Weitere alternative Messmethoden, bei denen jedoch 
Nachteile hinsichtlich Gewebeäquivalenz, Ortsauflösung oder Anwendbarkeit in 
Magnetfeldern in Kauf genommen werden müssen, sind in Anhang A zusammengestellt. 
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2.4 Lumineszenz 
Die zugrundeliegenden physikalischen Effekte lichtwellenleiterbasierter Dosisleistungs-
messung sind Radiolumineszenz und Optisch Stimulierte Lumineszenz. Ihre Natur lässt sich 
durch Energietransferprozesse zwischen Energiebändern modellhaft beschreiben. 
2.4.1 Energiebändermodell 
Die Lösung der Schrödinger-Gleichung für ein einzelnes Atom liefert diskrete elektronische 
Energieniveaus. Bei Annäherung von mehreren Atomen kommt es durch Coulomb-
Wechselwirkungen der beteiligten Elektronen zur Aufspaltung und Verschiebung der 
Energieniveaus. In einem idealen, unendlich ausgedehnten Kristallgitter bilden sich so, durch 
Superposition aufgeweitete, delokalisierte und energetisch erlaubte Zustände, sogenannte 
Energiebänder aus [43]. 
Die Fermi-Energie ܧF stellt die Grenze der besetzten Zustände im Grundzustand des 
Gesamtsystems (ܶ = 0 K) dar. Das letzte vollständig besetzte Energieband unterhalb der 
Fermi-Energie wird Valenzband (VB) genannt. Das erste ungefüllte Energieband oberhalb der 
Fermi-Energie ist das Leitungsband (LB). Isolatoren und Halbleiter weisen zwischen Valenz- 
und Leitungsband einen energetisch verbotenen Bereich, die Bandlücke, auf. Sie ist für einen 
Isolator größer 4 eV. Bei Halbleitern beträgt die Bandlücke zwischen 0,1 eV und 4 eV [44]. 
Metalle hingegen weisen keine Bandlücke auf. Elektronen können sich hier unter Aufnahme 
und Abgabe beliebig kleiner Energiebeträge frei bewegen. Unter dieser Voraussetzung kann 
keine Lumineszenz auftreten. Lumineszenzprozesse können nicht nur in kristallinen 
Festkörpern stattfinden. Auch in Gläsern, organischen Kunststoffen und biologischen 
Substanzen mit ähnlich ausgeprägten energetischen Strukturen ist dieses Phänomen präsent 
(siehe beispielsweise [45–47]). Für eine umfassende Übersicht zu Szintillatoren sei auf [48] 
verwiesen. 
Störungen in der periodischen Gitterstruktur realer Kristalle (Defekte) führen zur Ausbildung 
lokalisierter, metastabiler, erlaubter Energiezustände innerhalb der Bandlücke. Diese 
sogenannten Traps treten einerseits oberhalb des Fermi-Niveaus in der Nähe des 
Leitungsbandes in Form von Hafttermen, andererseits unterhalb des Fermi-Niveaus in der 
Nähe des Valenzbandes als Aktivatorterme auf. Die Haftterme werden hinsichtlich ihres 
Abstandes zum Leitungsband in flache, mittlere und tiefe unterteilt. 
Diese Struktur aus delokalisierten Bändern und lokalisierten Traps bildet die Grundlage zur 
modellhaften Beschreibung von Energieübertragungs- und Energiespeicherprozessen in 
kristallinen Festkörpern. Sie ist in Abbildung 6 skizziert und dient im Folgenden der Erklärung 
der wichtigen Lumineszenzphänomene. 
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Abbildung 6: Beschreibung der RL und OSL im Energiebändermodell nach [29] 
 
2.4.2 Energietransfer 
Im Grundzustand sind Valenzband und Aktivatorterme vollständig besetzt, Leitungsband und 
Haftterme vollständig unbesetzt (1). Durch Absorption eines Energiebetrages größer der 
Bandlücke kann ein Elektron diese überwinden und in das Leitungsband angeregt 
werden (2). Dort ist dieses frei beweglich. Die gleichzeitig im Valenzband erzeugte Vakanz 
(Loch) ist ebenfalls frei beweglich. Bei der Rekombination eines Elektrons aus dem 
Leitungsband mit einem Loch des Valenzbandes kann elektromagnetische Strahlung im 
sichtbaren Spektralbereich emittiert werden. Dieser Prozess wird als Lumineszenz 
bezeichnet. Dabei wird das Lumineszenzspektrum maßgeblich von der energetischen 
Struktur, insbesondere von den Defekten, beeinflusst [49, 50]. 
Die Anregung der Elektronen kann auf verschiedene Art und Weise geschehen [51]. Für die 
vorliegende Arbeit ist ausschließlich die Anregung durch Wechselwirkungen ionisierender 
Strahlung relevant. Die prompte Abregung von Elektronen unter Aussendung von 
sichtbarem Licht infolge einer Anregung durch ionisierende Strahlung wird als 
Radiolumineszenz bezeichnet (3). Neben der direkten Rekombination besteht die 
Möglichkeit des lokalen Einfangs von Elektronen in Hafttermen, sodass ein Teil der 
absorbierten Energie langfristig gespeichert werden kann (4). Durch thermische oder 
optische Stimulation können Elektronen aus den Hafttermen in das Leitungsband angeregt 
werden (5) und haben erneut die Möglichkeit zur Rekombination unter Aussendung von 
Lumineszenzlicht (6). Für manche Materialien besteht so ein unmittelbarer Zusammenhang 
zwischen absorbierter Energie, in Hafttermen gespeicherter Energie und der Lichtmenge der 
Thermisch Stimulierten Lumineszenz (TL) bzw. OSL. Die Messung der bei Stimulation 
generierten Lichtmenge ermöglicht so das retrospektive Auslesen einer Dosisinformation. 
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2.4.3 Zeitverhalten und Dosisabhängigkeit 
Das zeitliche Verhalten der Lumineszenzprozesse ist abhängig von der Beweglichkeit der 
Ladungsträger und den Besetzungszahlen der vorhandenen Energieniveaus, welche direkten 
Einfluss auf die Wahrscheinlichkeiten für Anregung, Rekombination und den Einfang der 
Ladungen in Hafttermen haben [29]. Die Temperatur des Systems sowie, im Falle der OSL, 
Stimulationseffektivität bzw. -intensität sind dabei die wichtigsten Einflussgrößen. 
Das zeitliche Verhalten von RL und OSL bzw. rtOSL kann daher durch materialspezifische, 
temperaturabhängige bzw. stimulationsabhängige Lebensdauern � charakterisiert werden. 
Sie werden zur Beschreibung des in erster Näherung exponentiellen Abklingens 
 ܫሺ�ሻ = ܫ଴ e− ሺ�−�బሻ�   (28) 
der Intensität ܫ der entsprechenden Lumineszenzprozesse verwendet. 
Das Vorhandensein zusätzlicher Haftterme geht einher mit Konkurrenzprozessen 
(strahlungslosen Übergängen), die zu einer kurz- oder längerfristigen Abnahme der OSL-
Intensität (Kurz- und Langzeitfading) oder einer Verzögerung des Signals führen können [29]. 
Auch die bei manchen Leuchtstoffen beobachtete Abhängigkeit des RL-Signals von der 
akkumulierten Dosis, wird durch solche Konkurrenzprozesse hervorgerufen [52]. Flache 
Haftterme, bei denen zur Anregung ins Leitungsband bereits die kinetische Energie der 
Elektronen bei Raumtemperatur ausreicht, werden als thermische Haftterme bezeichnet. 
Tiefe Haftterme können zwar durch Elektronen aus dem Leitungsband gefüllt, aber nicht 
durch optische Stimulation geleert werden. 
Sehr intensive ionisierende Strahlung kann die Gitterstruktur kristalliner Festkörper 
kurzzeitig oder dauerhaft verändern und so die Entstehung oder Vernichtung von Defekten, 
Traps bzw. Farbzentren, also die Änderung der Lumineszenzeigenschaften mit der 
akkumulierten Dosis bewirken [53].  
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2.5 Stem-Effekt und Methoden der Eliminierung 
Verschiedene physikalische Effekte können zu einer Verringerung der Genauigkeit oder gar 
zu einer Verfälschung einer Messung eines lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungsmess-
systems führen. Um deren Einflüsse zu verhindern, zu minimieren und/oder zu korrigieren, 
ist eine detaillierte Kenntnis der zugrunde liegenden Prozesse erforderlich. Der wichtige 
Störeinfluss, Stem-Effekt, wird im Folgenden diskutiert. 
Stem fasst alle Effekte zusammen, die die Generierung von zusätzlichem Licht im Lichtleiter 
durch ionisierende Strahlung zur Folge haben. Dieses Licht wird zusammen mit dem RL- und 
OSL-Signal im Lichtdetektor registriert und kann zu einer Überschätzung der Dosisleistung an 
der Sondenspitze sowie zu einer Verschlechterung der Ortsauflösung des Messsystems 
führen. Insbesondere handelt es sich beim Stem-Effekt um Lumineszenz bzw. Szintillation 
des Lichtleiters und Generierung von ČereŶkov-Strahlung in selbigem. 
2.5.1 Lumineszenz in Lichtleitern 
Lumineszenzphänomene, wie sie in Abschnitt 2.4 beschrieben werden, treten im 
Allgemeinen auch in typischen Materialien auf, die den Kern für Lichtleiter bilden. Dazu 
gehören insbesondere Polymethylmethacrylat (PMMA, [C5H8O2]n) und Quarzglas (SiO2). Der 
Mantel einiger kommerziell vertriebener Lichtleiter enthält fluorierte Polymere (z.B. Ethylen-
Tetrafluorethylen) und weist ebenfalls eine hohe Eigenlumineszenz auf [54]. Generell gibt es 
starke Unterschiede in der Lumineszenzausbeute typischer Lichtleiter [55]. 
2.5.2 Čerenkov-Strahlung 
Die in dieser Arbeit ausschließlich als Störfaktor auftretende ČereŶkoǀ-Strahlung kann des 
Weiteren auch als charakteristisches blaues Leuchtphänomen in Swimmingpoolreaktoren 
und Abklingbecken wahrgenommen werden. Eine sehr große Bedeutung hat der ČereŶkoǀ-
Effekt jedoch in der Teilchen- uŶd AstrophǇsik. IŶ der TeilĐheŶphǇsik ǁird der ČereŶkoǀ-
Effekt zur Bestimmung von Teilchengeschwindigkeiten und, bei zusätzlicher Messung des 
Impulses, zur Identifikation von Teilchen genutzt. Die Detektoren werden als ČereŶkoǀ-
Detektoren und Ring Imaging ČereŶkoǀ-Detektoren (RICH) bezeichnet [48] und kamen bzw. 
kommen beispielsweise im ALICE-Experiment [56] und im LHCb-Experiment [57] am LHC 
sowie im BaBar-Experiment [58] am SLAC zum Einsatz. In der Astrophysik dient der 
ČereŶkoǀ-Effekt der Messung hochenergetischer kosmischer Strahlung, beispielsweise in 
den Experimenten IceCube [59], SNO [60] und Super-Kamiokande [61]. 
Durchläuft ein geladenes Teilchen ein dielektrisches Medium der Brechzahl ݊, so wird das 
Medium durch die lokale Änderung des elektrischen Feldes entlang der Teilchenspur 
polarisiert. Es folgt eine gedämpfte Oszillation der polarisierten Moleküle des Mediums, die 
schließlich wieder in den Gleichgewichtszustand übergeht. Für Teilchengeschwindigkeiten 
 � > ܿ୫ = c݊    ďzǁ.   � = �c  >  ݊−ଵ (29) 
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größer der Lichtgeschwindigkeit im Medium ܿ୫ bildet sich durch die konstruktive 
Überlagerung der von den oszillierenden Molekülen emittierten elektromagnetischen 
Wellen eine Resultierende aus. Diese wird als ČereŶkoǀ-Strahlung bezeichnet [62, 63]. Ihre 
Ausbreitungsrichtung ist um den Winkel � mit 
 cos � = c݊ � = ͳ�݊ (30) 
zur Bewegungsrichtung des Teilchens gedreht. Der Sachverhalt wird in Abbildung 7 skizziert. 
 
 
 
Abbildung 7: Ausbreitungsrichtung bei der Erzeugung von ČereŶkoǀ-Strahlung 
 
Die GeŶerieruŶg ǀoŶ ČereŶkoǀ-Strahlung weist eine Winkelabhängigkeit auf, die 
insbesondere in monodirektionalen Strahlungsfeldern von Bedeutung ist. Dies wurde in [15] 
ausführlich untersucht. Sofern möglich, ist bei lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungs-
messungen die Lage des LWL im monodirektionalen Strahlungsfeld so zu wählen, dass der 
Einfallswinkelbereich vermieden wird, in dem die Generierung und Einkopplung der 
ČereŶkoǀ-Strahlung in den LWL am stärksten ist. 
Die minimale Energie des geladenen Teilchens mit der Masse ݉ für das Auftreten des 
ČereŶkoǀ-Effekts wird als Schwellenergie 
 ܧୗ = ݉ cଶ√ͳ − ͳ݊ଶ (31) 
bezeichnet. Abbildung 8 zeigt den Verlauf der Grenzbedingung in Abhängigkeit der 
Brechzahl. Für ausgewählte Medien ist der Grenzübergang markiert. 
� � ⋅ �  
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Abbildung 8: Grenzbedingung für die Erzeugung von ČereŶkoǀ-Strahlung in Medien 
verschiedener Brechzahl ݊ in Abhängigkeit der Gesamtenergie ܧ bzw. der 
kinetischen Energie ܶ eines passierenden Elektrons 
 
Die spektrale Intensitätsverteilung der ČereŶkoǀ-Strahlung kann aus dem Dispersions-
verhalten des jeweiligen umgebenden Mediums abgeleitet werden [63]. Eine detaillierte 
Darstellung findet sich in Anhang B. Das kontinuierliche ČereŶkoǀ-Spektrum ist, 
exemplarisch für Elektronen der kinetischen Energie 1 MeV in Wasser, in  
Abbildung 9 dargestellt. Intensitätsmaximum und Maximalenergie sind im Allgemeinen 
abhängig von der Brechzahl des Umgebungsmediums und der Energie des geladenen 
Teilchens. 
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Abbildung 9: Spektrale Intensitätsverteilung der ČereŶkoǀ-Strahlung nach [64] als Funktion 
der Kreisfrequenz � bzw. der Wellenlänge ߣ des emittierten Lichts 
 
Die Intensität und die spektrale Verteilung des in lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungs-
messsystemen auftretenden ČereŶkoǀ-Signals sind zudem abhängig von der Transmission 
des LWL sowie vom spektralen Ansprechvermögen des Lichtdetektors. Umfangreiche 
Informationen zum ČereŶkoǀ-Spektrum in LWLn können [65, 66] entnommen werden. 
Es existieren verschiedene Methoden zur Eliminierung des Stem-Effekts. Sie sollen im 
Folgenden vorgestellt werden. 
2.5.3 Luftkern-Lichtleiter 
Wie in Abbildung 8 dargestellt, ist die GeŶerieruŶg ǀoŶ ČereŶkoǀ-Strahlung in Luft 
(݊ ≈ 1,000) für strahlenphysikalisch relevante Teilchenenergien (5 keV bis einige MeV) nicht 
möglich. Wird also der Teil des LWL, welcher direkt dem Strahlungsfeld ausgesetzt ist, durch 
einen Lichtleiter mit Luftkern ersetzt, so kann bereits die Entstehung von ČereŶkoǀ-
Strahlung verhindert werden, und zusätzliche Kompensationsmethoden sind obsolet. 
Ein Luftkern-Lichtleiter besteht aus einem dünnen, starren, luftgefüllten Rohr, dessen 
Innenwand verspiegelt ist. In den Rohrquerschnitt einfallendes Licht kann so an der 
Innenwand reflektiert werden und durch den LWL propagieren. In der Literatur werden 
Quarzröhrchen mit Versilberung verwendet [19, 20]. Monte-Carlo-Simulationen zeigen, dass 
die Anwesenheit des nicht gewebeäquivalenten Luftkern-Lichtleiters in unmittelbarer 
Umgebung zum aktiven Detektorvolumen keinen nennenswerten Einfluss auf die 
Energieabhängigkeit des Messsystems hat [21]. Ein großer Nachteil der Methode ist jedoch 
die mangelnde Flexibilität des Luftkern-Lichtleiters. 
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2.5.4 Optische Filterung und Spektrale Analyse 
Viele Leuchtstoffe weisen ein charakteristisches RL- oder OSL-Emissionsspektrum mit 
ausgeprägten Maxima auf. Die Intensitätsverteilung der ČereŶkoǀ-Strahlung hingegen ist 
weitestgehend kontinuierlich, mit einem Maximum im ultraviolett-blauen Spektralbereich 
(siehe  
Abbildung 9). Insbesondere bei schmalbandigen RL-Emissionen, mit möglichst großer 
Wellenlänge, kann der Stem-Anteil durch die Nutzung entsprechender optischer 
Bandpassfilter stark unterdrückt werden [16, 22]. Da jedoch im Allgemeinen stets ein Teil 
des Stem-Signals vom Filter transmittiert wird, ist keine vollständige Eliminierung zu 
erreichen. Abbildung 10 veranschaulicht die Reduktion des Stem-Effekts mittels optischer 
Filterung am Beispiel einer RL-Sonde auf Basis von Rubin. Der RL-Emissionspeak um 694 nm 
kann durch einen Bandpassfilter separiert werden. Ein Stem-Restsignal des verwendeten 
PMMA-Lichtwellenleiters bleibt jedoch bestehen [23]. 
 
 
Abbildung 10: Optische Filterung mittels Bandpassfilter zur Reduktion des Stem-Signals am 
Beispiel einer Rubin-RL-Sonde 
 
Mit Hilfe eines Monochromators kann das Lumineszenzlicht in seine spektralen Bestandteile 
zerlegt werden. Dadurch können RL-Peaks im Spektrum identifiziert und von unerwünschten 
Signalanteilen separiert werden. Dies erlaubt eine bessere Diskriminierung als einfache 
optische Filterung durch Bandpassfilter, da auch ein Abzug des (im Allgemeinen nicht 
konstanten) Stem-Anteils innerhalb des Peakbereiches erfolgen kann. Diese Methode 
benötigt jedoch aufgrund der spektralen Aufspaltung eine besonders hohe Lichtmenge, um 
statistische Unsicherheiten zu minimieren. Damit verbunden geht die Methode mit einem 
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deutlich erhöhten Zeitaufwand einher [24, 25] und ist deshalb für zeitkritische 
Dosisleistungsmessungen ungeeignet. Abbildung 11 zeigt exemplarisch die Separation der 
RL-Peaks in der spektralen Verteilung der Emission einer YVO4:Eu-Sonde mit PMMA-
Lichtleiter. Detaillierte Informationen zu den YVO4:Eu-Sonden finden sich in [26, 27]. Den 
Schemata in Abbildung 10 und 11 liegen konkrete Messungen zugrunde. Diese werden 
zusammen mit dem verwendeten Messaufbau in Anhang E vorgestellt. 
 
 
Abbildung 11: Spektrale Separation des RL-Signals am Beispiel einer YVO4:Eu-Sonde mit 
Lichtleiter aus PMMA 
 
2.5.5 Referenzfasern 
Parallel in unmittelbarer Nähe zur Messsonde oder direkt am Ort der Messsonde kann eine 
zweite Referenzsonde in das Strahlungsfeld gebracht werden. Die Referenzsonde enthält 
keinen strahlungssensitiven Leuchtstoff an der Sondenspitze und liefert ausschließlich ein 
Stem-Signal. Durch Differenzbildung zwischen Mess- und Referenzsonde kann eine 
vollständige Eliminierung des Stem-Anteils erfolgen. 
Werden RL- und Referenzmessung sequenziell durchgeführt, so ist zu gewährleisten, dass 
sich die Dosisleistung innerhalb der gesamten Messzeit nicht ändert und dass die Position 
der Sonden die gleiche ist. Eine Berechnung des Netto-RL-Signals während der Messung ist 
in diesem Fall nicht möglich. Werden RL- und Referenzmessung parallel durchgeführt, so 
besteht die Gefahr einer Über- oder Unterbewertung des Stem-Anteils. Aufgrund von großen 
räumlichen Dosisleistungsgradienten und durch gegenseitige Abschirmung der Sonden, 
insbesondere in niederenergetischen Strahlungsfeldern, können unterschiedliche Stem-
Anteile in Mess- und Referenzsonde generiert werden. 
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Die Anwendbarkeit dieser Technik wird zusätzlich durch die erforderliche Sondengröße und 
Flexibilität stark eingeschränkt. Beispielsweise ist problematisch, eine dicke Sonde mit zwei 
Lichtwellenleitern in einem Standardapplikator der Brachytherapie einzusetzen [67]. 
2.5.6 Zeitliche Diskriminierung 
Die Lebensdauer der RL liegt für viele Leuchtstoffe im Bereich von mehreren Mikro- bis 
Millisekunden. Im Gegensatz dazu treten Lumineszenz des LWL und ČereŶkoǀ-Effekt nur 
prompt während der Bestrahlung auf. In gepulsten Strahlungsfeldern sind große Anteile des 
Stem-Effekts bereits nach wenigen Nanosekunden nach einem Bestrahlungspuls nicht mehr 
präsent, während das Nachleuchten des RL-Signals für mehrere Mikro- bis Millisekunden in 
eine Bestrahlungspause hinein detektierbar ist. 
Messungen mit hoher zeitlicher Auflösung erlauben die Identifikation der Bestrahlungspulse. 
Die Auswertung des Nachleuchtens der RL zwischen den Pulsen kann ein dosisleistungs-
proportionales Signal liefern, in welchem Stem-Bestandteile vernachlässigbar sind [16]. 
2.5.7 Periodische Stimulation 
Für den Fall eines ungepulsten Strahlungsfeldes mit geringer bzw. stetiger zeitlicher 
Änderung der Dosisleistung besteht ebenfalls die Möglichkeit einer zeitlichen Eliminierung 
der Stem-Anteile. Hierzu erzeugt eine periodische optische Stimulation des Leuchtstoffes ein 
OSL-Signal, welches im Gegensatz zu RL und Stem im Takt der Stimulation mit bekannter 
Periodizität variiert. Dadurch wird eine zeitliche Separierung des OSL-Signalanteils 
ermöglicht, welcher zur Messung der Dosisleistung verwendet werden kann [17, 18]. 
Da diese Methode keine zusätzliche Referenzsonde benötigt und sich speziell für ungepulste 
Strahlungsfelder eignet, ist sie beispielsweise für die Anwendung im Bereich der 
Brachytherapie prädestiniert. 
Die Herausforderung dieser Methode ist die aufwändigere Detektions- und Stimulations-
einheit, bei der für eine strikte Trennung der um Größenordnungen unterschiedlichen 
Lichtintensitäten von OSL und Stimulation gesorgt werden muss. 
2.5.8 Zusammenfassung 
Jede Methode der Stem-Reduzierung besitzt Vor- und Nachteile. Je nach Anwendung ist zu 
entscheiden, welche Variante die geeignete ist. 
Optische Filterung erreicht aufgrund des kontinuierlichen Spektrums der ČereŶkoǀ-Strahlung 
nie eine vollständige Stem-Unterdrückung, ist aber mit geringem Aufwand verbunden und 
kann prinzipiell ergänzend zu den meisten anderen Methoden genutzt werden. Ihre 
Anwendbarkeit wird maßgeblich vom Emissionsspektrum des verwendeten Leuchtstoffes 
bestimmt.  
 25 
Spektrale Analyse benötigt eine vergleichsweise lange Verarbeitungszeit bzw. eine 
besonders hohe Lichtintensität und ist daher nur für Messungen in statischen Feldern mit 
hohen Dosisleistungen geeignet. Anwendungen sind beispielsweise Sondierungsmessungen 
in Lagerstätten radioaktiver Stoffe. 
Sonden mit Referenzfasern bzw. Luftkern-Lichtleiter besitzen nicht den nötigen 
Miniaturisierungsgrad und die nötige Flexibilität für viele Therapieanwendungen. Ein Einsatz 
in oben erwähnten Sondierungsmessungen ist aber möglich. 
Die zeitliche Diskriminierung des RL-Signals ist hervorragend geeignet für Dosisleistungs-
messungen in gepulsten Strahlungsfeldern. Periodische OSL bildet das ergänzende Pendant 
für ungepulste Strahlungsfelder. Die Kombination dieser beiden Methoden deckt einen 
breiten praktischen Anwendungsbereich ab. Sie wurden daher für die Untersuchung in der 
vorliegenden Arbeit ausgewählt. Ergänzend zu beiden Methoden kommen optische Filter 
zum Einsatz. 
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3 Material und Methoden 
Anhand des in Abbildung 4 skizzierten Grundkonzeptes lichtwellenleiterbasierter Dosis-
leistungsmesssysteme wurde ein modular aufgebauter Prototyp entwickelt. Das System 
nutzt die Radiolumineszenz von Berylliumoxid oder Lithiumtetraborat für Messungen in 
gepulsten Strahlungsfeldern. Es ist in Abbildung 12 dargestellt. 
 
 
Abbildung 12: Prototyp des RL-Dosisleistungsmesssystems mit austauschbarer Sonde mit 
Berylliumoxid oder Lithiumtetraborat, Lichtdetektionsmodul und Auswerte-
elektronik 
 
Zur Anwendung der Optisch Stimulierten Lumineszenz wird das System, wie schematisch in 
Abbildung 5 dargestellt, um ein Stimulationsmodul erweitert. Dieses beinhaltet die 
Stimulationslichtquelle, einen Strahlteiler, über den das Stimulationslicht in die Sonde 
einkoppelt, sowie einen Detektor zur Messung des am Strahlteiler reflektierten 
Lumineszenzlichts. Weiterhin werden eine asphärische Sammellinse sowie ein Kollimator 
verwendet, um den Strahlengang vor dem Strahlteiler zu parallelisieren und die Einkopplung 
in den Lichtwellenleiter zu verbessern. Zur zusätzlichen optischen Trennung werden optische 
Bandpassfilter genutzt. Das Stimulationsmodul ist in Abbildung 13, der erweiterte 
Gesamtaufbau in Abbildung 14 abgebildet. Die einzelnen Komponenten der Prototyp-
Module werden im Folgenden vorgestellt, ihre Auswahl ausführlich begründet. Details zur 
Herstellung der Sonden sind Anhang C zu entnehmen. 
Sonde mit Leuchtstoff 
Lichtdetektionsmodul 
Auswerteelektronik 
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Abbildung 13: Stimulationsmodul für OSL-Dosisleistungsmessungen zum Anschluss an die 
Auswerte- bzw. Steuerungselektronik des RL-Prototyps 
 
 
 
Abbildung 14: Gesamtaufbau für OSL-Dosisleistungsmessungen 
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3.1 Leuchtstoffe 
Wie in den Grundlagen dargelegt, müssen Leuchtstoffe für die Anwendung in lichtwellen-
leiterbasierten Dosisleistungsmesssystemen eine Reihe von Anforderungen erfüllen. Die 
wichtigsten Kriterien sind Gewebeäquivalenz, Lumineszenzausbeute, Langzeitstabilität und 
Unabhängigkeit der Lumineszenzeigenschaften von der akkumulierten Dosis. Weiterhin sind 
schmalbandige Emissionsspektren zur Nutzung von optischer Filterung vorteilhaft. 
Leuchtstoffe wie (kohlenstoffdotiertes) Aluminiumoxid (Al2O3(:C)), Rubin (Al2O3:Cr) und 
Yttriumvanadiumoxid (YVO4) sowie andere Leuchtstoffe auf Basis von Europium und Yttrium 
weisen zwar eine sehr intensive Lumineszenz auf, sind aber nicht gewebeäquivalent. Wie in 
Abbildung 15 zu sehen, kommt es daher im niederenergetischen Bereich zu einer deutlichen 
Überhöhung des relativen Ansprechvermögens und damit zu einer Überschätzung der Dosis 
im Vergleich zu Gewebe. Sonden aus diesen Materialien sind nur in einem stark 
eingeschränkten Energiebereich bzw. in hochenergetischen Strahlungsfeldern mit geringem 
(niederenergetischen) Streustrahlungsanteil einsetzbar (siehe z.B. [27]). 
 
 
Abbildung 15: Relatives Ansprechvermögen ߝ୲ nach Gleichung (22) für Leuchtstoffe bezogen 
auf Weichgewebe nach ICRU-44, normiert auf die Werte bei 1 MeV [40, 41] 
 
Weiterhin zeigt die Lumineszenz von kohlenstoffdotiertem Aluminiumoxid und Rubin eine 
starke Abhängigkeit von der akkumulierten Dosis. Hier sind Korrekturalgorithmen erforder-
lich, die die Dosisabhängigkeit künstlich eliminieren. 
Die Wahl der Leuchtstoffe fiel daher auf Berylliumoxid und Lithiumtetraborat. Sie werden im 
Folgenden charakterisiert. 
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3.1.1 Berylliumoxid (BeO) 
Berylliumoxid zeichnet sich gegen über anderen Lumineszenzmaterialien durch seine 
hervorragende Gewebeäquivalenz aus (siehe Abbildung 15). Die effektive Kernladungszahl 
beträgt für BeO � = 7,2 und ist damit der von menschlichem Gewebe sehr ähnlich [29]. Das 
Energieansprechvermögen der RL und OSL von BeO wurde ausführlich in [68, 69] untersucht. 
Die Dichte von BeO beträgt 3,01 g/cm³ [28]. 
BeO ist ein etabliertes OSL-Material [70–72]. Es wird aufgrund seiner Gewebeäquivalenz, der 
hohen Lumineszenzausbeute und des großen Dosislinearitätsbereiches (über sechs 
Größenordnungen) seit einer Dekade im OSL-System BeOmax eingesetzt, welches in der 
Arbeitsgruppe Strahlungsphysik der TU Dresden entwickelt wurde [69, 73–80]. Die 
Radiolumineszenz von BeO zeichnet sich durch eine dosisleistungsproportionale 
Emissionsintensität aus [81]. Der Einfluss der applizierten Gesamtdosis auf die RL-Emission 
wird in dieser Arbeit untersucht. 
Die robuste Berylliumoxid-Keramik findet aufgrund ihrer guten Wärmeleitfähigkeit und 
gleichzeitiger elektrischer Isolationseigenschaften Anwendung als Massenprodukt, 
beispielsweise in der Leistungselektronik sowie in der Reaktortechnik, und ist daher sehr gut 
verfügbar. 
3.1.2 Lithiumtetraborat (Li2B4O7) 
Reines Lithiumtetraborat ist mit einer effektiven Kernladungszahl ሺ� = 7,3ሻ ebenfalls sehr 
gut gewebeäquivalent. Die Dichte beträgt 2,4 g/cm³ [82]. Durch Dotierung mit Europium und 
Dysprosium wird Li2B4O7:Eu,Dy erhalten, welches gegenüber undotiertem Li2B4O7 über 
Emissionslinen im blauen und gelb-orangen Spektralbereich verfügt [83]. Dies schafft die 
Voraussetzung für eine zusätzliche Stem-Reduktion durch optische Filterung. Durch den 
Einfluss einer Dotierung mit je 2 % Massenanteil erhöht sich die effektive Kernladungszahl 
jedoch auf 24,7. Die vorliegende Probe wurde von Dr. Andrzej Majchrowski vom Institute of 
Physics MUT, Warschau zur Verfügung gestellt. 
Die Eignung von Li2B4O7:Eu,Dy für OSL wurde bisher nicht untersucht. Li2B4O7 zeigt aber in 
Kombination mit anderen Dotierungen sowohl TL als auch OSL [84, 85]. 
Aufgrund des Anteils an Lithium und Bor ist das Material prinzipiell auch zum Nachweis von 
Neutronen geeignet. Li2B4O7 wird vorwiegend als Aufschlussmittel bei der Röntgen-
fluoreszenzanalyse sowie bei der Herstellung von Gläsern verwendet. 
Die Proben der Leuchtstoffe Berylliumoxid und Lithiumtetraborat sind in Abbildung 16 
dargestellt. Die RL-Emissionsspektren von Li2B4O7:Eu,Dy und BeO sind in Abbildung 17 dem 
Spektrum des Stem-Effekts in PMMA gegenübergestellt. 
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Abbildung 16: Leuchtstoffe für Sonden, Berylliumoxid 1 mm Durchmesser, 1 mm Höhe (links) 
und Lithiumtetraborat 1 mm Durchmesser, 3 mm Höhe (rechts) 
 
  
Abbildung 17: Emissionsspektren der RL von BeO und Li2B4O7:Eu,Dy sowie Stem-Spektrum 
eines PMMA-LWL, Messung mit Monochromator-Aufbau (siehe Anhang E) 
 
Es zeigt sich eine deutliche Überdeckung des recht breiten Emissionsspektrums von BeO mit 
dem Stem-Spektrum. Eine Stem-Unterdrückung durch optische Filterung ist für diesen 
Leuchtstoff nicht möglich. Im Gegensatz dazu erlauben die schmalen Emissionsmaxima von 
Li2B4O7:Eu,Dy, insbesondere die Linie um 575 nm, die Anwendung optischer Filter zur Stem-
Reduktion. 
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3.2 Lichtleiter 
Die Aufgabe des Lichtleiters ist die möglichst verlustarme optische Übertragung des 
Lumineszenzlichts zum Lichtdetektor sowie die Leitung des Stimulationslichts zum 
Leuchtstoff. Die wichtigste Eigenschaft ist daher die Transmission. Jeder Transmissions-
verlust des Lumineszenzlichts bedeutet eine Verschlechterung der Signalausbeute und damit 
eine Verringerung der Sensitivität des Messsystems. Neben der materialspezifischen, 
wellenlängenabhängigen Transmission eines LWL spielt der Faserkernquerschnitt eine 
entscheidende Rolle, welcher für optimale Signalübertragung bestmöglich an die 
Abmessungen des verwendeten Leuchtstoffes angepasst sein sollte. Weitere Kriterien an 
LWL sind hohe Flexibilität und mechanische Stabilität, Strahlenhärte sowie geringe 
Eigenfluoreszenz. 
Anhand dieser Anforderungen wurden LWL aus PMMA (POF simplex V-2Y 1P980/1000 von 
LEONI Fiber Optics) mit einem Kerndurchmesser von 1 mm und einer Transmission von 
97,7 %/m bei 450 nm für das RL-Messsystem ausgewählt [86]. 
In direkten Vergleichsmessungen mit Quarzglas-LWLn zeigen die PMMA-LWL eine 
vergleichbare oder bessere Übertragung des Lumineszenzlichts für Längen kleiner oder 
gleich 18 m. Das ultraviolette bis blaue Lumineszenz- und Stimulationslicht wird von PMMA-
LWL im Allgemeinen zwar schlechter transmittiert als von Quarzglas (Transmission über 
99 %/m [87]), der LWL-Kerndurchmesser ist bei den zur Verfügung stehenden PMMA-LWL 
mit 1 mm Durchmesser jedoch deutlich größer. Das Lumineszenzlicht kann bedeutend 
besser aus dem ebenfalls 1 mm dicken Leuchtstoff einkoppeln, als es in den untersuchten 
Quarzglas-LWL mit einer Dicke von 400 µm der Fall ist. Quarzglas-LWL höherer Dicke würden 
diesen Vorteil ausgleichen. 
Für die Anwendung der rtOSL wurde auf Lichtleiter aus Quarzglas (BFH48-400 von Thorlabs 
GmbH) zurückgegriffen [87]. Diese LWL tolerieren auch höhere Temperaturen und sind 
daher geeignet, deutlich größere Stimulationslichtleistungen zu transmittieren als die LWL 
aus PMMA. 
Wie in Abbildung 18 am Verlauf der relativen Massenenergieabsorptionskoeffizienten 
sichtbar, weisen Lichtleiter aus PMMA [C5H8O2]n eine gute Gewebeäquivalenz auf. Sie stellen 
daher keinerlei Störung des Strahlungsfeldes in der Umgebung der Sonde dar. Aufgrund des 
geringen Wasserstoffanteils reagiert das Material im Energiebereich unterhalb von 100 keV 
leicht unterschwellig. 
 
32 
 
Abbildung 18: Relative Massenenergieabsorptionskoeffizienten ߝ୲ nach Gleichung (22) für 
Lichtleitermaterialien bezogen auf Weichgewebe nach ICRU-44, normiert auf 
die Werte bei 1 MeV [40, 41] 
 
Testmessungen der Lumineszenz eines LWL aus Quarzglas zeigten bei Bestrahlung mit einer 
Röntgeneinrichtung mit 150 keV Maximalenergie (siehe Anhang G) ein intensiveres Stem-
Nachleuchten als bei einem PMMA-LWL. Dies ist einerseits auf die höhere effektive 
Kernladungszahl von Quarzglas und die damit erhöhte Wechselwirkungswahrscheinlichkeit 
für niederenergetische Photonenstrahlung zurückzuführen. Weiterhin kommen in den 
verfügbaren LWL fluorierte Mantelmaterialien zum Einsatz, die eine erhöhte 
Eigenfluoreszenz aufweisen. Dies führt zu einem insgesamt erhöhten Stem-Anteil für 
Quarzglas-LWL. Dieser wirkt sich jedoch nicht störend auf die rtOSL-Messungen aus, da der 
Stem-Anteil durch die periodische Stimulation vollständig eliminiert werden kann. 
LWL aus PMMA sind im Allgemeinen deutlich flexibler und mechanisch robuster als 
Alternativen aus Quarzglas. Hinzu kommen die etwa um den Faktor zehn höheren Kosten für 
Quarzglas. Besonders dicke Quarzglas-LWL mit einem Durchmesser von 1 mm und darüber 
sind starrer und noch deutlich teurer. 
Neben dem aktiven Sondenmaterial sind auch die lichtdichte Umhüllung und der Lichtleiter 
während einer Messung ionisierender Strahlung ausgesetzt. Insbesondere die Exposition des 
LWL mit hohen Dosen, kann zu einer Verschlechterung der Transmission und so zu einer 
Verringerung des Ansprechvermögens einer Sonde führen. Dabei bestehen deutliche 
Unterschiede in der Strahlenempfindlichkeit zwischen verschiedenen LWL-Materialien, die 
im Vornherein keine pauschale Bewertung zulassen [88]. 
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3.3 Detektion des Lumineszenzlichts 
Die Detektion des Lumineszenzlichts erfolgt mit Photosekundärelektronenvervielfachern, die 
als Einzelphotonensensoren (EPS) betrieben werden [48]. Dies ermöglicht die Messung sehr 
geringer Lichtmengen, bei bestmöglichem Signal-Rausch-Verhältnis. Im Prototyp kommen 
Module mit Bialkali-Photokathode (H10682-210) von Hamamatsu zum Einsatz. Neben diesen 
wird für spektrale Untersuchungen auch ein EPS mit GaAs-Photokathode (H7421-50) der 
gleichen Firma genutzt. Beide EPS unterscheiden sich hinsichtlich ihres spektralen 
Ansprechvermögens. Sie decken zusammen einen Arbeitsbereich von 250 bis 880 nm ab [89, 
90]. Der maximal auflösbare Pulsabstand beträgt 20 ns für den Bialkali- und 70 ns für den 
GaAs-EPS. Die Totzeit für Bialkali-EPS wurde unter Annahme eines nichtparalysierenden 
Detektors experimentell zu 21 ns bestimmt. Weitere Informationen zum Totzeitverhalten 
der EPS sind in Anhang D zu finden. Für eine Darstellung zur spektralen Sensitivität der EPS 
sei auf Anhang E verwiesen. 
Eine alternative Technologie zur Detektion des Lumineszenzlichts sind die von Avalanche-
Photodioden (APD) abgeleiteten Silicon Photomultiplier (SiPM), welche zum Stand der Arbeit 
jedoch noch eine zu hohe Dunkelereignisrate aufweisen [91–93]. Die von Hamamatsu 
angebotenen MicroPMT stellen, bei vergleichbaren Eigenschaften, eine Miniaturisierung 
eines konventionellen Einzelphotonensensors dar, sind aufgrund des kleineren 
Eingangsfensters für Lichtwellenleiteranwendungen prädestiniert und sollten für zukünftige 
lichtwellenleiterbasierte Dosisleistungsmesssysteme in Betracht gezogen werden [94]. 
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3.4 Optische Stimulation und Filterung 
3.4.1 Stimulationslichtquelle 
Zur Anwendung der Optisch Stimulierten Lumineszenz in lichtwellenleiterbasierten 
Dosisleistungsmessungen wird eine intensive, stabile, modulierbare Stimulationslichtquelle 
benötigt. Dafür kommen zum einen LEDs mit hoher Lichtleistung und zum anderen 
Diodenlaser in Frage. In vorhergehenden Untersuchungen mit Hochleistungs-LEDs konnte 
keine ausreichende Stimulationsintensität zum Leuchtstoff am Ende des LWL gebracht 
werden. In Folge dessen unterlag das generierte Messsignal einer zeitlichen Drift [95]. Das 
Phänomen lässt sich mittels konkurrierender Energietransferprozesse zwischen Energie-
bändern des Festkörpers erklären. Der Gleichgewichtszustand, mit einem stationären OSL-
Signal, wird erst nach einer vergleichsweise langen Messzeit erreicht. Eine höhere 
Stimulationsintensität hätte eine höhere Stimulationsrate zur Folge und würde die 
Einstellung des Gleichgewichtszustandes beschleunigen. 
Daher wird in dieser Arbeit der Schwerpunkt auf die Stimulation mittels Laserdiode gelegt. 
Laserdioden erlauben eine bessere Fokussierung und damit eine effizientere Einkopplung in 
den Lichtleiter. Wie in Abbildung 19 dargestellt, ist das Emissionsspektrum der verwendeten 
Laserdiode bedeutend schmaler als das einer LED. Hier wird das Emissionsspektrum der 
verwendeten Laserdiode (PL TB450B von Osram Opto Semiconductors GmbH) verglichen mit 
dem einer LED (Oslon SSL80, ebenfalls Osram [96]), wie sie in [95] verwendet wurde und 
auch in vergleichbarer Art in BeOmax-Systemen zur Anwendung kommt. 
 
 
Abbildung 19: Spektrale Verteilung der Emissionsintensität einer LED (Oslon SSL80) und 
Laserdiode (PL TB450B), Details zum Messaufbau sind in Anhang E zu finden 
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Die schmalbandige Emission der Laserdiode schafft die Voraussetzung für eine bessere 
optische Trennung von Stimulations- und Lumineszenzlicht. Bei gleichem Untergrundsignal 
wird dann eine deutlich höhere Stimulationsintensität erreicht. 
Der verwendete Typ Laserdiode PL TB450B besitzt bei 25°C je nach Charge ein typisches 
Emissionsmaximum zwischen 440 nm und 460 nm und eine nominelle optische 
Maximalleistung von 1,6 W [97]. Die Diode wird in einem strom- und temperatur-
stabilisierten Aufbau mit Peltierkühlung (TCLDM9 von Thorlabs GmbH) [98] betrieben. Der 
Lasertreiber LDC210C (ebenfalls Thorlabs GmbH) liefert eine maximale Stromstärke von 1 A, 
und die Temperaturstabilisierung TED200C mit integriertem PID-Regler aus dem gleichen 
Hause verfügt über eine maximale Leistung von 12 W [99, 100]. 
Die verwendete Laserdiode ist derzeit die einzige Option am Markt, die im relevanten 
Emissionsbereich über die nötige Lichtleistung verfügt. Ihr fehlt jedoch eine integrierte 
Photodiode, sodass der Aufbau stets strom- und temperaturstabilisiert, jedoch nicht 
intensitätsstabilisiert, betrieben werden kann. 
Die Modulation der Laserdiode erfolgt über einen externen Modulationseingang am 
Laserstromtreiber. Dieser wird, über einen DAC und einen invertierenden Verstärker, vom 
selben FPGA-Board angesteuert, das auch die Datennahme realisiert. Auf diese Weise sind 
Stimulation und Aufzeichnung der EPS-Signale stets synchronisiert. 
Die Wahl der Stimulationswellenlänge ist wie folgt zu begründen. Einerseits steigt die 
Effizienz der OSL-Anregung von BeO zu kürzeren Wellenlängen, andererseits muss die 
Trennung vom OSL-Emissionsspektrum mit einem Maximum bei 370 nm durch optische 
Filter möglich sein [101]. Die Stimulationswellenlänge soll also möglichst kurz, jedoch 
hinreichend weit entfernt von der OSL-Emission liegen. Kürzere Wellenlängen weit unterhalb 
von 370 nm sind ausgeschlossen, da für diese die Transmission aller passiven optischen 
Elemente erheblich zunimmt. 
3.4.2 Lichtleitung 
Wie bei der optischen Übertragung der Detektorantwort in Form von Lumineszenzlicht wird 
auch bei der optischen Stimulation eine verlustarme Lichtleitung benötigt. Denn die 
Absorption des Stimulationslichts außerhalb des BeO-Detektors verschlechtert die Effizienz 
der OSL und kann, insbesondere bei hohen Stimulationsintensitäten (Lichtleistung im 
Bereich von 1 W), für eine starke Erwärmung sorgen. Diese wirkt sich nachteilig auf die 
Funktionalität und Lebensdauer der verwendeten optischen Komponenten aus. Eine starke 
Erwärmung des Steckers des LWL-Kabels kann beispielsweise zu einer Schädigung des 
Fasermaterials und des Epoxidharzes führen, mit dem die Lichtleitfaser im Metallstecker 
fixiert ist. Die dadurch erhöhte Streuung bei der Einkopplung in den LWL führt zu einer 
weiteren Erwärmung und hat eine irreparable Verschlechterung der Transmission des LWL 
zur Folge [102]. 
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Der Eingang des Lichtwellenleiters wurde daher mit einem Kollimator versehen, welcher die 
Einkopplung des einfallenden Stimulationslichts verbessert. Weiterhin befindet sich vor der 
Laserdiode eine asphärische Sammellinse zur Parallelisierung des emittierten Lichts. Abstand 
und Brennweite der Sammellinse wurden dabei auf die nummerische Apertur des 
Kollimators abgestimmt. 
3.4.3 Strahltrennung und Filterung bei OSL 
Die Intensität des Stimulationslichts liegt etwa zehn Größenordnungen über der des 
Lumineszenzlichts. Dies wurde in Vergleichsmessungen mit einer Kombination von zwei 
Ulbrichtkugeln (mit Verdünnungsfaktor 107) und Optometer (Gigahertz-Optik) sowie EPS 
(Hamamatsu) ermittelt. Die verwendeten EPS zum Nachweis des Lumineszenzlichts besitzen 
eine sehr hohe Sensitivität. Ungeschwächt auf den EPS fallendes Stimulationslicht würde zu 
dessen unmittelbarer, irreversibler Beschädigung führen. 
Eine bestmögliche Trennung von Stimulations- und Lumineszenzlicht ist daher essenziell. 
Dies kann durch eine Stimulationslichtquelle mit schmalbandiger Emission in Verbindung mit 
optischen Filtern, sowohl auf Seiten der Stimulation als auch der Lichtdetektion, und einem 
Strahlteiler realisiert werden. 
Es ergibt sich die in Abbildung 20 dargestellte Strahlführung für Stimulations- (rot) und OSL-
Licht (blau). 
 
            Kollimator           Strahlteiler 
   
 
 
Abbildung 20: Strahlführung von Stimulations- und OSL-Licht im Messsystem 
 
Die Funktionsweise der optischen Filterung und des Strahlteilers sowie der Einfluss der 
weiteren optischen Komponenten im Lichtweg werden in den Abbildungen 21 bis 23 schritt-
weise verbildlicht. 
 
BeO         LWL             EPS mit UV-Bandpassfilter 
Laserdiode mit 
Bandpassfilter 
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Abbildung 21: Filterung des Stimulationslichts, spektrale Intensitätsverteilung ܫ/ܫ୫ax der 
Laserdiode, Messung mit Spektrometer (siehe Anhang E), Transmission ܶ von 
Bandpassfilter 445/30x und Strahlteiler sind Herstellerangaben [103, 104] 
 
Abbildung 21 beschreibt die Filterung des Stimulationslichts. Anteile des Stimulationslichts 
der Laserdiode unterhalb von 425 nm und oberhalb von 465 nm werden durch den 
Bandpassfilter ET 445/30x um mehr als sechs Größenordnungen geblockt. Der Hauptanteil 
des Stimulationslichts kann den Strahlteiler mit einer Transmission von etwa 90 % 
durchdringen und gelangt durch den LWL zum Leuchtstoff. Transmissionsverluste in der 
asphärischen Sammellinse direkt vor der Laserdiode sind dabei vernachlässigbar. 
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Abbildung 22: Detektorseitige Optische Filterung, (skalierte) spektrale Emission ܫ / ܫ୫ax von 
BeO nach [101], Transmission ܶ des UV-Bandpassfilters DUG11 und Reflexion ܴ des Strahlteilers sind Herstellerangaben [104, 105] 
 
In Abbildung 22 finden sich die Transmissionscharakteristika des detektorseitigen Filters und 
des reflektierenden Teil des Strahlteilers sowie das Emissionsspektrum der OSL von BeO. Das 
aus der Stimulation resultierende OSL-Licht von BeO wird über den LWL zum Strahlteiler 
geführt, wo es um 90° zum EPS reflektiert wird. Dort erfolgt durch UV-Bandpassfilter DUG11 
und UG11 eine zusätzliche Unterdrückung aller verbleibenden Lichtanteile mit Wellenlängen 
größer ca. 415 nm um etwa fünf Größenordnungen je Filter. Insgesamt sind vier UV-
Bandpassfilter verbaut, was einer Unterdrückung des Stimulationslichts von circa 20 
Größenordnungen entspricht. 
Die gesamte optische Trennung von Stimulation und Lumineszenz ist in Abbildung 23 
zusammengefasst. Die Darstellung enthält Informationen über die Schwächung der 
einzelnen Lichtsignale. Dabei wird von einer mit Maximum auf eins skalierten spektralen 
Darstellung der Emission des Stimulationslichts der Laserdiode und einer um zehn 
Größenordnungen niedrigeren OSL-Emission von BeO ausgegangen. Anschließend wird die 
jeweilige Schwächung berücksichtigt, die die Lichtsignale auf ihren in Abbildung 20 
skizzierten Wegen durch das Messsystem erfahren. 
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Abbildung 23: Übersicht Trennung von Stimulation und OSL durch optische Filterung 
 
Für das Stimulationslicht, wie es am BeO-Detektor eintrifft, muss die Transmission durch den 
stimulationsseitigen Bandpassfilter, den Strahlteiler, den Kollimator und den LWL 
berücksichtigt werden. Die Multiplikation der Intensitätsverteilung mit den spektralen 
Transmissionen ergibt den in Abbildung 23 dargestellten (rot durchgezogenen) Verlauf. 
Analog kann die Darstellung der OSL von BeO (blaue Kurve) erhalten werden. Hier wird der 
Lichtweg durch LWL und Kollimator, die Reflexion am Strahlteiler und die Transmission des 
UV-Bandpassfilters berücksichtigt. 
Ein Restanteil des Stimulationslichts kann vom EPS gemessen werden, wenn Licht am BeO 
oder anderen Grenzflächen sowie am Strahlteiler in Richtung des EPS zurück reflektiert wird. 
Um eine konservative Abschätzung für diesen Anteil zu erhalten, wird angenommen, dass 
das vollständige Stimulationslicht am BeO reflektiert wird. Das vom EPS registrierte 
Restsignal (rot gestrichelter Verlauf in Abbildung 23) ergibt sich dann durch Multiplikation 
der Verteilung der Stimulation am Ort des BeO-Detektors mit der Transmission für den 
Rückweg durch Lichtleiter und Kollimator, die Reflexion am Strahlteiler und die Transmission 
des UV-Bandpassfilters. Hierbei wurde die Mehrfachstreuung des Stimulationslichts am 
Strahlteiler und an der Innenwand der (geschwärzten) Einhausung des Aufbaus nicht 
berücksichtigt. Da die größte Filterwirkung jedoch durch den UV-Bandpassfilter unmittelbar 
vor dem EPS erzielt wird, ist durch den beschriebenen Ansatz eine gute konservative 
Abschätzung gegeben. 
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Es zeigt sich, dass die Kombination von optischen Filtern und Strahlteiler die schmalbandige 
Emission der Laserdiode gegenüber dem OSL-Signal von BeO um circa zehn Größen-
ordnungen unterdrückt. Gleichzeitig ist gewährleistet, dass das Stimulationslicht auf dem 
Weg zum BeO-Detektor und das Lumineszenzlicht auf dem Weg zum EPS die kleinstmögliche 
Schwächung erfahren. 
Für höhere Diodentemperaturen verschiebt sich der Emissionspeak der Stimulation leicht zu 
größeren Wellenlängen, was sich günstig auf die Effizienz der Trennung von Stimulations- 
und OSL-Licht durch optische Filterung auswirkt. Gleichzeitig bedeutet eine erhöhte 
Betriebstemperatur aber auch eine verkürzte Lebensdauer der Laserdiode, sodass dies nicht 
das Mittel der Wahl ist. 
Alle Experimente zur modulierten OSL mit BeO wurden in einem in dieser Arbeit speziell 
angefertigten Laserschutzgehäuse mit Interlock-System durchgeführt. Der Aufbau ist in 
Abbildung 24 dargestellt und wird in Anhang F detailliert beschrieben. 
 
 
 
Abbildung 24: Laserschutzgehäuse für OSL-Untersuchungen  
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3.4.4 Optische Filterung bei RL 
Die optische Filterung zur Stem-Unterdrückung bei reinen RL-Messungen lässt sich mit 
einem deutlich vereinfachten Aufbau realisieren. Dazu wird der entsprechende Filter zur 
Blockung der Stem-Anteile unmittelbar vor den EPS gebracht. 
Wie anhand von Abbildung 17 erläutert, ist eine optische Filterung in diesem Fall nur für 
Li2B4O7:Eu,Dy sinnvoll. Bei der Detektion des RL-Lichts von Li2B4O7:Eu,Dy kommt ein OG-550 
Langpassfilter von Schott zum Einsatz. Dieser blockt Licht der Wellenlänge kleiner 530 nm 
um mehr als fünf Größenordnungen [106]. Die Funktion des Filters wird in Abbildung 25 
veranschaulicht. 
 
 
Abbildung 25: Optische Filterung des RL-Lichts von Li2B4O7:Eu,Dy, Messaufbau in Anhang E 
beschrieben, Transmission des Langpassfilters OG-550 nach [106] 
 
Dargestellt ist das Spektrum des Gesamtsignals, bestehend aus RL und Stem, sowie der 
Anteil der Stem-Komponente am Gesamtsignal und das gefilterte Gesamtsignal als Resultat 
der Multiplikation mit der Transmission des Langpassfilters. Ein überwiegender Teil des 
Stem-Signals, aber auch ein großer RL-Anteil wird durch die Filterung eliminiert. Insgesamt 
verbessert sich das RL-Stem-Verhältnis um den Faktor vier. 
In Tabelle 1 sind die wichtigsten Kenndaten aller im Messsystem verwendeten passiven 
optischen Elemente zusammengestellt. 
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Tabelle 1: Eigenschaften passiver optischer Komponenten, Legende: Faserdurchmesser ø୧୬ , 
Außendurchmesser ø୭୳୲ , Numerische Apertur ܰܣ , Reflexion ܴ , Transmission ܶ , 
Zentrale Wellenlänge ߣୡ , Brennweite ݂ , Bandbreite Δߣ , Grenzwellenlänge ߣ୲୦ 
 
Bezeichnung Beschreibung Hersteller Kenndaten Literatur 
PMMA Lichtleiter 
POF simplex 
V-2Y 1P980/1000 
Lichtleiter für 
RL-Anwendung 
LEONI 
Fiber Optics 
GmbH 
ø୧୬ = 1,0 mm ø୭୳୲ = 2,2 mm [86] 
Quarzglas Lichtleiter 
BFH48-400 
Lichtleiter für 
rtOSL-Anwendung 
Thorlabs 
GmbH 
ø୧୬ = 0,40 mm ø୭୳୲ = 3 mm [107] 
Kollimator 
041.180-UV 
Einkopplung in/aus 
LWL, für UV- bis blaues 
Lumineszenzlicht 
Hellma GmbH 
& Co. KG 
ܰܣ = 0,22 ܶ = 0,72 
bei 370 nm 
[108] 
UV-Bandpassfilter 
UG11 und DUG11 
optische Filterung 
Lumineszenzlicht BeO 
Schott AG ߣୡ = 325 nm [105] 
asphärische 
Sammellinse 
A240TM-A 
Parallelisierung des 
Stimulationslichts vor 
dem Strahlteiler 
Thorlabs 
GmbH 
݂  = 8,00 mm ܰܣ  = 0,50 ܶ > 0,99 
bei 445 nm 
[109] 
Bandpassfilter 
ET 445/30x 
optische Filterung 
Stimulationslicht 
Chroma 
Technology 
Corp. 
ߣୡ = 445 nm Δߣ = 30 nm [103] 
Dichroitischer 
Langpassfilter 
69-875 
Strahlteiler für 
modulierte OSL 
Edmund Optics 
GmbH 
ߣ୲୦ = 400 nm [104] 
Langpassfilter  
OG-550 
optische Filterung 
Lumineszenzlicht 
Li2B4O7:Eu,Dy 
Schott AG ߣୡ = 325 nm [106] 
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3.5 Datenverarbeitung 
Die elektronische Verarbeitung erfolgt mit dem Avnet LX9 MicroBoard mit integriertem 
Spartan 6 FPGA [110]. Es ist in Abbildung 26 dargestellt. Die zugrunde liegende FPGA-
Programmierung basiert auf der Hardwarebeschreibungssprache Verilog. Die PC-seitige 
Auswertung erfolgt mit LabVIEW-Software. Des Weiteren kommt ein OSL-Auswertetool der 
AG Strahlungsphysik zum Einsatz [111]. 
 
 
Abbildung 26: Avnet LX9 MicroBoard 
 
Um möglichst viel Information über die Lumineszenzsignale zu erhalten, werden die 
logischen Pulse des EPS mit einer Abtastrate von 100 MHz erfasst. Der Abtastabstand von 
10 ns erfüllt das Abtasttheorem für die verwendeten EPS. 
Bei der Datennahme in Form von Zeitstempeln wird jedem logischen Puls des EPS ein               
(64-Bit-)Stempel zugeordnet, der der Anzahl von FPGA-Clock-Zyklen (100 MHz) entspricht, 
die seit Beginn der Messung vergangen sind. Wie in Abbildung 27 veranschaulicht, liefern ܰ 
Pulse des EPS ܰ Stempel ሺ�ଵ, �ଶ, … �� … ��ሻ auf der diskretisierten Zeitachse. 
 
 
Abbildung 27: Generierung von diskreten Zeitstempeln aus logischen Pulsen des EPS im 
Vergleich mit einer konventionellen Zählmessung mit festen Zählintervallen 
EPS 
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Diese Methode bietet zahlreiche Vorteile gegenüber einer konventionellen Zählmessung mit 
fest definierten Intervallen. Es wird eine höchstmögliche Zeitauflösung erreicht, die für die 
Stem-Eliminierungsverfahren in der Zeitdomäne essenziell ist. Im Falle stark inhomogener 
Ereignisraten, wie sie etwa in einem gepulsten Strahlungsfeld auftreten, erlauben 
Zeitstempel eine sehr effiziente Datenspeicherung, da ausschließlich Ereignisse (EPS-Pulse) 
uŶd keiŶe leereŶ )ähliŶterǀalle ;„NulleŶ“Ϳ gesĐhrieďeŶ ǁerdeŶ ŵüsseŶ. 
Weiterhin wird eine retrospektive Anwendung einer Vielzahl von digitalen Analyse-
möglichkeiten auf ein und denselben Rohdatensatz ermöglicht. Ebenso ist, unabhängig von 
der Art der Messung, eine Direktauswertung im FPGA während der Messung realisierbar. 
Zeitstempel bilden die Rohdaten, aus denen eine stemunabhängige Dosisleistungs-
information zu gewinnen ist. Die im Folgenden beschriebenen Methoden verfolgen die 
Ansätze der zeitlichen Diskriminierung sowie der periodischen Stimulation. 
Im Falle zeitlicher Diskriminierung in gepulsten Strahlungsfeldern besteht dies in der 
Trennung der Signalbestandteile, die entweder einem Bestrahlungspuls zugeordnet werden 
können (Stem und RL) oder in der Pause zwischen zwei Pulsen einzuordnen sind, wo der 
Stem-Anteil vernachlässigbar sein kann. 
3.5.1 Trigger-Diskriminator-Methode 
Eine Möglichkeit zur Unterscheidung zwischen Ereignissen im Bestrahlungspuls und 
zwischen den Bestrahlungspulsen ist die Nutzung eines Triggers und eines Diskriminators. 
Der Trigger löst bei der durch einen Bestrahlungspuls stark erhöhten Ereignisrate aus und 
aktiviert den Diskriminator, welcher für eine definierte Diskriminatorzeit ܶୢ  alle 
eintreffenden Ereignisse abweist. Erst nach Ablauf dieser Zeit, innerhalb derer die Stem-
Anteile abgeklungen sind, werden die bis zum nächsten Bestrahlungspuls registrierten 
Ereignisse gezählt und anschließend ausgegeben. 
Das im Folgenden beschriebene Vorgehen verwendet einen Trigger, der den Beginn eines 
neuen Bestrahlungspulses direkt aus Rohdaten der Messsonde bestimmt. 
Der direkte Trigger bestimmt die Abstände ��−ଵ uŶd ��  zwischen sequenziell eintreffenden 
Zeitstempeln und vergleicht diese mit einer vom Experimentator festgelegten 
Triggerschwelle �୲୦. Liegen zwei ermittelte Abstände unterhalb der Schwelle, so ist der 
Trigger ausgelöst und verbleibt solange in diesem Zustand, bis das Kriterium nicht mehr 
erfüllt ist. Erst dann schließt sich die Diskriminatorzeit an. Diese Arbeitsweise erlaubt dem 
System, zusätzlich auf eine Schwankung der Länge des Bestrahlungspulses zu reagieren. Die 
Diskriminatorzeit ist entsprechend der Länge des Stem-Abklingens zu bemessen. Die 
Funktionsweise ist in Abbildung 28 skizziert. 
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Abbildung 28: Funktionsweise des direkten Triggers mit Diskriminator 
 
Nachteil dieser Methode ist, dass der Parameter �୲୦ für jede Sonde und jede 
Bestrahlungssituation ermittelt werden müsste. Er wird durch die Ereignisrate während des 
Bestrahlungspulses und damit durch die Dosis pro Puls und das individuelle 
Ansprechvermögen der Sonde beeinflusst. 
Sind jedoch Bestrahlungsbedingungen und Ansprechvermögen der Sonde so, dass sich die 
Ereignisrate in jedem Fall im Sättigungsbereich (> 107 s-1) des EPS bewegt, wird diese 
Abhängigkeit aufgehoben. Diese Bedingung ist aber insbesondere bei geringen 
Dosisleistungen im Bestrahlungspuls, z.B. falls die Sonde ausschließlich indirekter 
Streustrahlung ausgesetzt ist, nicht zu gewährleisten. 
Das Auslösen des Triggers kann jedoch auch indirekt, mittels zusätzlicher Triggersonde, 
realisiert werden. Dazu wird, wie in Abbildung 29 skizziert, eine zweite Sonde (orange) in das 
Strahlungsfeld gebracht. Diese Triggersonde muss keinen Leuchtstoff besitzen. Das von der 
Triggersonde bei Bestrahlung generierte Lichtsignal wird von einem zweiten, unabhängigen 
Lichtdetektor (z.B. einem Photosekundärelektronenvervielfacher oder einer Avalanche 
Photodiode (APD)) registriert, welcher mit demselben FPGA der primären Messleitung 
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verbunden ist. Die Datennahme aus Trigger- und Messleitung erfolgt somit synchron. Dabei 
ist die Ereignisrate im Triggerkreis unabhängig von der Dosisleistung am genauen Ort der 
Messsonde und dient lediglich dazu, jeden neuen Bestrahlungspuls zu identifizieren. Das 
weitere Vorgehen ist analog Abbildung 28. Alternativ könnte bei dieser Variante die 
Triggerung auch über eine rein elektronische Sonde im Bestrahlungsraum erfolgen. 
 
 
 
Abbildung 29: Indirekte Triggerung mit zusätzlicher Sonde 
 
Eine dritte Möglichkeit der Triggerung besteht durch elektronische Kopplung des 
Messsystems mit dem Synchronisierungssignal des Linearbeschleunigers. Für diesen Fall 
muss jedoch gegebenenfalls die systemabhängige Phasenverschiebung berücksichtigt 
werden. 
3.5.2 Histogramm von Zeitstempeldifferenzen 
Eine Serie von ܰ Zeitstempeln ሺ�ଵ, �ଶ, … �� … ��ሻ kann ebenso durch ܰ − ͳ Zeitstempel-
differenzen 
 �� = ��+ଵ − �� (32) 
dargestellt werden. Die Analyse dieser kann auf Basis von Histogrammen erfolgen. Dazu 
werden die Abstände der sequenziell eintreffenden Zeitstempel in ein Histogramm 
eingeordnet. Abbildung 30 skizziert das Vorgehen. 
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Abbildung 30: Erzeugung von Zeitstempeldifferenzen und -histogramm 
 
Im Unterschied zu Zeitstempel- bzw. konventionellen Zählmessungen stellen solche 
Histogramme keinen zeitlichen Verlauf (weder kontinuierlich noch in Phasendarstellung) dar, 
sondern geben Auskunft über die Häufigkeitsverteilung � der Zeitstempelabstände � 
innerhalb einer Messung. Zeitstempeldifferenzhistogramme kommen im Rahmen dieser 
Arbeit zur Stem-Unterdrückung mit der Methode der künstlichen Totzeit zum Einsatz. 
3.5.3 Wichtung mit Referenzfunktion 
Im Folgenden sollen nun die Auswertemöglichkeiten des Messsignals bei modulierter 
optischer Stimulation von BeO diskutiert werden. Sie zielen ebenfalls auf die zeitliche 
Struktur der einzelnen Signalbestandteile. Hier ist jedoch die Ausgangslage, im Gegensatz zu 
den reinen RL-Messungen, wie folgt: Im Falle eines ungepulsten Strahlungsfeldes enthält das 
Signal 
 ܵሺ�ሻ = ܵ୩ + ܵ୮ሺ�ሻ (33) 
einen kontinuierlichen Anteil ܵ୩, der sich nur langsam, auf einer Zeitskala groß gegenüber 
der Periodendauer ܶ der Stimulation, ändert, und einen periodischen Anteil ܵ୮ሺ�ሻ. In den 
kontinuierlichen Anteil 
 ܵ୩ = ܵୖ୐ + ܵୗ୲ୣ୫ + ܵD (34) 
gehen RL, Stem und Dunkelereignisrate ein. Der periodische Anteil 
 ܵ୮ሺ�ሻ = ܵOୗ୐ሺ�ሻ + ܵ୘ሺ�ሻ (35) 
t 
tͳ tʹ t͵ … 
�ͳ �ʹ �͵… 
Ͳ 
� 
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setzt sich aus OSL sowie einem residualen Transmissionsanteil des Stimulationslichts 
zusammen. 
Zur Separierung des periodischen OSL-Anteils kann die Wichtung der eintreffenden 
Logikpulse (1 oder 0, d.h. Ereignis oder kein Ereignis) mit verschiedenen Referenzfunktions-
formen ܴሺ�ሻ erfolgen. Die Forderung 
  ∫ ܴሺ�ሻ d��଴ = Ͳ (36) 
bedingt, dass die kontinuierlichen Funktionsbestandteile bei der Wichtung über eine Periode 
  ∫ ܵ୩ ⋅ ܴሺ�ሻ d��଴ = ܵ୩ ⋅ ∫ ܴሺ�ሻ d��଴ = Ͳ (37) 
eliminiert werden. Für die Wichtung des Gesamtsignals wird dann 
  ∫ ܵሺ�ሻ ⋅ ܴሺ�ሻ d��଴ = ∫ ܵ୮ሺ�ሻ ⋅ ܴሺ�ሻ d��଴  ≡ ܵ୰୲Oୗ୐ (38) 
erhalten. 
Weitere Forderungen an die Stimulations- bzw. Referenzfunktionen sind, dass die 
Periodendauer groß gegen Lumineszenzlebensdauer ist, sodass Abklingprozesse 
aufeinanderfolgender Stimulationsperioden nicht überlagern und das Lumineszenzsignal der 
periodischen Stimulation folgen kann. Die OSL-Lebensdauer von 27 µs erlaubt somit 
Stimulationsfrequenzen im Bereich einstelliger kHz [101]. Zudem ist die Periodendauer klein 
gegen zeitliche Änderungen in der Dosisleistung zu wählen, sodass das Messsystem 
hinreichend schnell reagieren kann. 
Für konventionelle OSL-Messungen wurde die Effizienz möglicher Stimulations- bzw. 
Referenzfunktionen bereits ausführlich untersucht [111–114]. Insbesondere handelt es sich 
bei den periodischen Stimulationsfunktionen um Rechteck- sowie Sinus- und Kosinus-
funktion. Bei der Wichtung mit einer Referenzfunktion kann einerseits die unveränderte 
Stimulationsfunktion verwendet werden, andererseits auf eine an die OSL-Funktion 
angepasste Funktion zurückgegriffen werden. Letztere stellt die Form der erwarteten 
Detektorantwort dar, berücksichtigt also neben der jeweiligen Form der 
Stimulationsfunktion auch das OSL-Nachleuchten. Eine Erweiterung der Sinus- und 
Kosinuswichtung ist die Fourier-Analyse. Sie wurde ebenfalls in [114] untersucht. 
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Die Methode der Stimulation und Wichtung mit einer Rechteckfunktion hat sich in den 
vorausgehenden Untersuchungen als besonders effektiv, reproduzierbar und resilient 
erwiesen [111]. Daher kommt sie in dieser Arbeit zur modulierten OSL für die 
Dosisleistungsmessung in ungepulsten Strahlungsfeldern zur Anwendung. Stimulations- und 
Referenzfunktion sind in Abbildung 31 der erwarteten OSL-Detektorantwort 
gegenübergestellt. 
 
 
Abbildung 31: Funktionsformen ݂ሺ�ሻ von Rechteckstimulation, OSL-Detektorantwort mit 
konstantem Untergrund und asymmetrischer Rechteckreferenz sowie 
resultierende gewichtete Detektorantwort nach [111] 
 
Aus der symmetrischen Rechteckstimulation folgt die mit der OSL-Lebensdauer (� = 27 µs) 
verzögerte Detektorantwort [101]. Die in [111] vorgeschlagene Referenzfunktion entspricht 
einer Rechteckfunktion mit einem Tastgrad von etwa 2/3. Um möglichst viele OSL-Ereignisse 
zu verwerten, werden die gesamte Halbperiode mit aktiver Stimulation sowie der Anteil des 
OSL-Nachleuchtens positiv berücksichtigt. Der Anteil der Stimulationsperiode, in dem OSL-
Ereignisse besonders unwahrscheinlich sind (kleiner 3�), wird negativ gewichtet. Insgesamt 
gilt für die Referenzfunktion (36), sodass der konstante Untergrund (RL, Stem und Dunkel-
ereignisse, dargestellt als rosa Fläche in Abbildung 31) bei der Wichtung über eine Periode 
eliminiert wird. 
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4 Experimente und Auswertung 
4.1 Lebensdauer der Lumineszenz 
Die im Folgenden dargestellten Messungen dienen der Bestimmung der Lebensdauer � der 
RL und rtOSL von BeO und der RL von Li2B4O7:Eu,Dy sowie der Lebensdauer des Stem-
Effekts. Die genaue Kenntnis dieser Größen ist fundamental für die Anwendung 
zeitabhängiger Methoden der Stem-Eliminierung in lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungs-
messungen. Zunächst wird die Vorgehensweise zur Ermittlung der jeweiligen Lebensdauer 
dargelegt. Anschließend folgt eine Darstellung aller gewonnenen Resultate. Die Umgebungs-
temperatur bei allen Messungen betrug zwischen 20 und 25°C. 
4.1.1 Radiolumineszenz und Stem 
Radiolumineszenz und Stem treten während der Bestrahlung auf und klingen unmittelbar 
nach deren Beendigung mit charakteristischer Lebensdauer � ab. Zur Ermittlung dieser 
wurden eine BeO- und eine Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde sowie eine PMMA-Referenz-Sonde in 
gepulsten Strahlungsfeldern exponiert und die jeweilige Detektorantwort aufgezeichnet. 
Die Bestrahlung erfolgte mit einem medizinischen Linearbeschleuniger (Synergy, Elekta, ܧ୫ax = 6 MeV, Pulsdosis 260 µGy) und einem Röntgenpulsgenerator (XR 200, Golden 
Engineering, ܧ୫ax = 150 keV, Pulsdosis 3 µGy, [115]). Details zu allen Bestrahlungs-
einrichtungen befinden sich in Anhang G. 
Aufgrund der im Bestrahlungspuls auftretenden Ereignisraten größer 106 s-1 erfolgte eine 
Totzeitkorrektur der gemessenen Signale (siehe Anhang D). In Abbildung 32 und  33 sind die 
gemittelten Signalverläufe ܰ̅ über der Zeit � nach Beginn eines Bestrahlungspulses 
dargestellt. Die Länge des Bestrahlungspulses beträgt für den LINAC 2,2 µs. Beim 
Röntgengenerator sind es 50-60 ns [115]. 
Nach Ende des Bestrahlungspulses schließt sich das Abklingen der Lumineszenzsignale an. 
Der Verlauf des Abklingens lässt sich exponentiell approximieren, was auf die Lebensdauern 
der einzelnen Komponenten führt. Sie sind in den Abbildungen mit dargestellt. Alle im 
Folgenden angegebenen Unsicherheiten entsprechen der einfachen Standardabweichung 
aus den exponentiellen Approximationen. 
In jedem Signalverlauf ist eine schnelle Komponente messbar, die dem Stem-Anteil aus dem 
Lichtleiter zuzuordnen ist. Zusätzlich sind für BeO und Li2B4O7:Eu,Dy langlebige Anteile 
messbar, welche durch Radiolumineszenz der beiden Leuchtstoffe generiert werden. 
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Abbildung 32: Abklingverhalten der RL von BeO und Li2B4O7:Eu,Dy sowie des Stem-Anteils 
(PMMA-Referenz) bei Bestrahlung am LINAC, Mittel über je 1,1x105 
Bestrahlungspulse für RL und 2,4x104 für Stem, 100 ns Abtastintervall 
 
  
  
Abbildung 33: Abklingverhalten der RL von BeO und Li2B4O7:Eu,Dy sowie des Stem-Anteils 
(PMMA-Referenz). Bestrahlung mit Röntgengenerator, Mittel von je 
505 Bestrahlungspulsen, 100 ns Abtastintervall 
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Die Stem-Messung mit PMMA-Sonde im gepulsten Röntgenstrahlungsfeld zeigt eine 
zusätzliche langsame Komponente mit einer Lebensdauer von (10,9 ± 0,5) µs. Sie ist 
ebenfalls in Abbildung 33 dargestellt. Die Intensität ist jedoch mehr als zwei 
Größenordnungen schwächer als die der schnellen Komponente (0,284 ± 0,002) µs. 
Der Unterschied in der Lebensdauer des Stem-Anteils zwischen der Bestrahlung am LINAC 
und am Röntgenpulsgenerator lässt sich mit der Abhängigkeit der Lumineszenzprozesse von 
der Energie des Strahlungsfeldes erklären. Die Maximalenergie der Röntgenpulse von 
150 keV reicht nicht aus, um ČereŶkoǀ-Strahlung zu erzeugen (siehe Abbildung 8). So 
stammt das in diesem Fall generierte Stem-Signal ausschließlich aus der Lumineszenz des 
Lichtwellenleiters. 
Residuale langsame Anteile im Nachleuchten mit deutlich geringerer Ereignisrate sind zudem 
ein Effekt des EPS, welcher sich nach einer Messung sehr hoher Ereignisraten erholen muss. 
4.1.2 Optisch Stimulierte Lumineszenz während der Bestrahlung 
Im Gegensatz zur konventionellen OSL erfolgt bei rtOSL die optische Stimulation während 
der Bestrahlung. Der Verlauf des Gesamtsignals einer BeO-Sonde ist in Abbildung 34 
exemplarisch für 100 Hz und 1 kHz Rechteckstimulation als Summe über 5.000 bzw. 50.000 
Messungen dargestellt. Die kontinuierliche Bestrahlung bei (3,6 ± 0,5) Gy/h wurde mit einer 
Sr-90/Y-90-Quelle (Aktivität (92 ± 14) MBq, siehe Anhang G) realisiert. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 34: Gestalt des rtOSL-Rohsignals für zwei Frequenzen, Rechteckstimulation, 
Summensignal aus 5000 bzw. 50000 Messungen à 3 ms bzw. 30 ms. 
BestrahluŶg 
StiŵulatioŶ 
t 
t 
0 10 20 30
200
400
600
800
f = 1 kHz
t
a
 = 1 µs
50000 Mess.
N
f = 100 Hz
t
a
 = 10 µs
5000 Mess.
ms0 1 2 3
200
400
600
800
t
 53 
 
 
Während bei 100 Hz das rtOSL-Signal der Stimulation folgt, führt das OSL-Nachleuchten bei 
1 kHz Stimulation zu einer Abweichung des Signals von der Rechteckform. Abbildung 35 
stellt eine Vergrößerung einer 1 kHz-Stimulationsperiode dar. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
      
 
Abbildung 35: Bestimmung der Lebensdauer der rtOSL von BeO, 1 kHz Rechteckstimulation 
während Bestrahlung, 1 µs Abtastintervall, Akkumulation über 150.000 
Perioden 
 
Farblich sind die einzelnen Signalbestandteile abgegrenzt. Bei kontinuierlicher Bestrahlung 
liefern RL und Stem einen konstanten Beitrag (rot), während der OSL-Anteil (blau) mit der 
Stimulation moduliert wird. Die steigende und die fallende Flanke dieser Komponente 
können exponentiell approximiert werden und liefern die gleiche rtOSL-Lebensdauer. 
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4.1.3 Lumineszenzlebensdauer – Ergebnisse 
Alle ermittelten Lebensdauern sind in Tabelle 2 dargestellt. Die angegebenen Unsicherheiten 
entsprechen der einfachen Standardabweichung aus den exponentiellen Approximationen. 
 
Tabelle 2: Lumineszenzlebensdauern, gemessen 
Name, Formel Lumineszenz Lebensdauer  �/�ܛ 
Berylliumoxid, 
BeO 
RL (LINAC) 29,9 ± 0,1 
RL (Röntgenpuls) 29,7 ± 0,2 
rtOSL (steigende Flanke) 26,6 ± 0,7 
rtOSL (fallende Flanke) 26,0 ± 0,4 
Lithiumtetraborat,  
kodotiert 
Li2B4O7:Eu,Dy 
RL (LINAC) 112 ± 3 
RL (Röntgenpuls) 113 ± 4 
PMMA, [C5H8O2]n 
Stem (LINAC) 0,198 ± 0,004 
Stem (Röntgenpuls), kurz 0,284 ± 0,002 
Stem (Röntgenpuls), lang 10,9 ± 0,5 
 
Mit Ausnahme der zusätzlichen langen Komponente des Stem-Anteils im Feld des 
Röntgengenerators liegt die Lebensdauer des Stem-Effekts zwei bis drei Größenordnungen 
unter der der RL. 
Für die rtOSL von BeO stimmen die Werte mit den Literaturwerten für die OSL überein [101]. 
Für alle anderen untersuchten Prozesse liegen keine Literaturwerte vor. 
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4.2 Dosisleistungsmessung in gepulsten Strahlungsfeldern 
Der Unterschied von mehr als zwei Größenordnungen zwischen den langlebigen 
Komponenten der RL von BeO und Li2B4O7:Eu,Dy und dem Stem-Anteil ermöglicht die 
zeitbasierte Separierung von RL und Stem für Dosisleistungsmessungen in gepulsten 
Strahlungsfeldern. Diese wird im Folgenden am Beispiel der Bestrahlung am medizinischen 
Linearbeschleuniger ausführlich untersucht. 
Für die experimentelle Realisierung werden neben der Kenntnis über die Lumineszenz der 
Detektormaterialien auch Informationen über die zeitliche Struktur des Strahlungsfeldes 
benötigt. Bei medizinischen Linearbeschleunigern geschieht die Bestrahlung in Form von 
Pulsen, deren Dauer klein gegen den Abstand zwischen zwei Bestrahlungspulsen ist [116]. 
Die Länge der Bestrahlungspulse (Makropulslänge des Elektronenbeschleunigers) beträgt 
2,2 µs. Die vom Operator gewählte Dosisleistung wird vom LINAC direkt über die Frequenz 
der Bestrahlungspulse eingestellt, wobei ein linearer Zusammenhang zwischen Pulsfrequenz 
und Dosisleistung besteht. Bei der größten im Experiment eingestellten Dosisleistung von 
(550 ± 3) cGy/min (im Isozentrum) beträgt die Frequenz der Bestrahlungspulse 351 Hz, deren 
Pulsabstand 2,8 ms. Der Sachverhalt wird in Abbildung 36 skizziert. 
 
 
Abbildung 36: Zeitliche Charakteristik des gepulsten Strahlungsfeldes des Linear-
beschleunigers (Synergy, Elekta) und exponentiell abklingende Funktion zur 
Modellierung des RL-Signals von Li2B4O7:Eu,Dy 
 
Die schwarzen, senkrechten Haarlinien stellen die Bestrahlungspulse dar. Mit eingezeichnet 
ist eine nach jedem Puls exponentiell abklingende Funktion mit der Lebensdauer 112 µs, 
welche das Signal einer Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde repräsentiert. Für den gesamten untersuchten 
Dosisleistungsbereich (33-550 cGy/min) liegt der Pulsabstand über drei Größenordnungen 
über der Pulslänge. Aufgrund des exponentiellen Abklingens ist daher der Großteil des 
Lumineszenzsignals während und unmittelbar nach einem Bestrahlungspuls zu erwarten. 
Im Folgenden werden die, auf den Methoden „Trigger-DiskriŵiŶator“ uŶd „KüŶstliĐhe 
Totzeit“ basierenden, Experimente und Resultate zur stemunabhängigen Dosisleistungs-
messung in gepulsten Strahlungsfeldern dargestellt. 
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4.2.1 Trigger-Diskriminator-Methode 
Für die Trigger-Diskriminator-Methode ist zunächst die Zuverlässigkeit der Pulserkennung 
durch den direkten Trigger (mittels Triggerschwelle �୲୦) und durch den indirekten Trigger 
(mittels Triggersonde) zu testen. Es folgen Untersuchungen zur Diskriminatoreffizienz und 
ein Test des Systems durch Messung von Tiefendosisprofilen am LINAC. 
Effizienz des Triggers 
In Testmessungen mit der BeO-Sonde am Linearbeschleuniger bei einer mittleren Dosis von 
260 µGy je Bestrahlungspuls (das entspricht 550 cGy/min bei 351 Hz) wurde der optimale 
Wert für die Triggerschwelle �୲୦ zu 100 ns bestimmt. Mit dieser Einstellung wurden in den 
Testmessungen alle Bestrahlungspulse zuverlässig detektiert, wenn sich die Sonde 
unmittelbar im Strahlungsfeld befindet. 
Es verbleibt das beschriebene Problem der Abhängigkeit des Parameters �୲୦ von der Dosis 
pro Bestrahlungspuls. Der vorgestellte Lösungsansatz der indirekten Triggerung wird im 
Experiment getestet. Dazu wird eine Triggersonde aus PMMA ohne RL-Leuchtstoff in einer 
10 m langen Schleife um den Bestrahlungstisch verlegt. Ein RW3-Plattenphantom auf dem 
Bestrahlungstisch repräsentiert den Patienten und dient der Generierung zusätzlicher 
Streustrahlung. Es werden mehrfach wiederholte Testmessungen mit unterschiedlichen 
Strahlungsfeldabmessungen zwischen 0,5 x 0,5 cm² und 20 x 20 cm² durchgeführt. 
Das erzeugte Signal besitzt dieselbe Zeitcharakteristik der in Abbildung 32 dargestellten 
PMMA-Referenzsonde und folgt der Frequenz der gepulsten Bestrahlung. Die mit der 
Triggersonde ermittelte Pulsfrequenz stimmt in jeder Messung mit der durch die RL-Sonde 
gemessenen überein. 
Der Triggerkreis detektiert also, unabhängig von der Exposition der Messsonde und 
unabhängig von der Feldgröße des Primärstrahlungsfeldes, alle Bestrahlungspulse und kann 
daher zur Synchronisation der Trigger-Diskriminator-Methode genutzt werden. Die Dosis-
pro-Puls-Problematik kann mit dieser Methode umgangen werden. 
Effizienz der Diskriminierung 
Zur Bestimmung der Effizienz der Stem-Diskriminierung wurden Messungen mit BeO- und 
Li2B4O7:Eu,Dy-RL-Sonden im 20 x 20 cm²-Feld des LINAC durchgeführt. Dabei konnten 
unterschiedliche LWL-Längen ݈ bestrahlt werden, indem die jeweilige Sonde schrittweise in 
ein 20 x 20 cm²-Strahlungsfeld eingeschoben bzw. herausgezogen wurde. 
Die Messungen erfolgten im RW3-Plattenphantom in 10 cm Tiefe bei (550 ± 3) cGy/min zu 
einer integralen Dosis von 2 Gy je Messpunkt, was etwa je 7.600 Bestrahlungspulsen 
entspricht. Das Phantom mit eingeschobener Sonde ist in Abbildung 37 dargestellt. Der 
Aufbau ist in Abbildung 38 skizziert. 
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Abbildung 37: RW3-Plattenphantom mit RL-Sonde auf dem Bestrahlungstisch des LINAC 
 
 
Abbildung 38: Testaufbau zur Bestimmung der Effizienz der Stem-Diskriminierung, 
LWL-Bestrahlung am LINAC 
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Die Größe � stellt die Position der Sondenspitze im Phantom dar. Der Nullpunkt liegt am 
Eintrittspunkt der Sondenspitze in das Strahlungsfeld. Der Zusammenhang zwischen Position � und Länge des bestrahlten LWL ݈ ist innerhalb der Grenzen des Strahlungsfeldes durch 
 ݈ = �  für   Ͳ cm ൑ � ൑ ʹͲ cm  (39) 
und außerhalb des Strahlungsfeldes durch 
 ݈ = Ͳ  für   � < Ͳ cm    und   ݈ = ʹͲ  für   � > ʹͲ cm (40) 
gegeben. 
In Abbildung 39 ist für eine BeO- und eine Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde der Verlauf der mittleren 
detektierten Ereigniszahl ܰ̅ je Bestrahlungspuls für verschiedene Diskriminatorzeiten 
dargestellt. Dabei erfolgte die Mittelung über zwei Bestrahlungen mit 1 Gy je Sondenposition 
beim Hineinschieben und Herausziehen der Sonde. 
 
 Abbildung 39: Mittlere Ereigniszahl je Bestrahlungspuls für verschiedene Sondenpositionen 
bzw. Längen bestrahlter LWL, Einfluss der Diskriminatorzeit 
 
Die durchgezogenen Kurven zeigen das Signal ohne Anwendung der Trigger-Diskriminator-
Methode. Dieses beinhaltet auch die Ereignisse im Bestrahlungspuls. Durch den Einfluss des 
Stem-Effekts ist ein deutlicher Anstieg des Gesamtsignals mit zunehmender bestrahlter LWL-
Länge nachweisbar. Bereits für ܶୢ  = 0,1 µs ist kein Anstieg mehr messbar. Eine weitere 
Erhöhung der Diskriminatorzeit führt nur zu einer Verringerung des Signals. Dieser Effekt 
tritt bei der BeO-Sonde, aufgrund der kürzeren Lumineszenzlebensdauer, deutlicher hervor 
als bei Li2B4O7:Eu,Dy. Für Letztgenannten liegen die Kurven für 0,1 µs und 1 µs übereinander. 
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Die Verläufe sind überlagert durch das Profil des Strahlungsfeldes, welches eine Wölbung im 
Randbereich aufweist. Da die Gesamtlänge einer Sonde (15 m) groß gegenüber der 
bestrahlten LWL-Länge ist und die Bestrahlung im Bereich der Sondenspitze geschieht, ist 
der Einfluss der exponentiellen Schwächung des Lumineszenz- und ČereŶkoǀ-Lichts für alle 
Messpunkte praktisch gleich. Somit kann eine lineare Approximation zur Bestimmung des 
Stem-Einflusses je bestrahlter Strecke LWL im Bereich 4-16 cm ausgeführt werden. 
Der Anstieg ݉̅ୗ୲ der linearen Approximation liefert ein Maß für den pro bestrahlte Länge 
LWL, pro Bestrahlungspuls generierten Stem-Anteil des Gesamtsignals. Der Schnittpunkt ܰ̅ୖ୐ = ܰ̅(� = ݈ = 0 cm) mit der Ordinate stellt den reinen RL-Signalanteil dar. Der Quotient 
 ߟ = ݉̅ୗ୲  /  ܰ̅ୖ୐   mit  [ߟ] = %/cm (41) 
kann als Maß für die Güte der Stem-Unterdrückung gelten. Dabei bedeutet ߟ = 1 %/cm, dass 
bei der Bestrahlung von 1 cm LWL ein Stem-Signal generiert wird, welches 1/100 der 
Ereignisrate der RL bei gleicher Dosisleistung entspricht. Die Ergebnisse der linearen 
Approximation sind in Tabelle 3 wiedergegeben. 
 
Tabelle 3: Güte der Stem-Unterdrückung, Stem-RL-Verhältnis ߟ 
 
Sonde Diskriminator- 
zeit  �� / µs 
mittl. Anzahl Stem- 
Ereignisse je cm �̅܁ܜ / cm-1 mittl. Anzahl RL-Ereignisse �̅܀� 
Stem-RL- 
Verhältnis � / %/cm 
 0 1,47 ± 0,04 18,4 ± 0,4 8,0 ± 0,3 
BeO 0,1 0,01 ± 0,01 10,0 ± 0,1 0,1 ± 0,1 
 1 0,01 ± 0,01 9,1 ± 0,1 0,1 ± 0,1 
 0 1,58 ± 0,04 9,5 ± 0,4 16,7 ± 0,9 
Li2B4O7:Eu,Dy 0,1 0,007 ± 0,006 3,95 ± 0,07 0,18 ± 0,16 
 1 0,005 ± 0,006 3,91 ± 0,05 0,13 ± 0,16 
 
Eine Diskriminatorzeit von 0,1 µs führt zu einer nahezu vollständigen Stem-Unterdrückung, 
während 54 % des RL-Signals (für BeO) bzw. 42 % (im Falle von Li2B4O7:Eu,Dy) erhalten 
bleiben.  
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Dosisleistungsmessung mit Trigger und Diskriminator 
Zum Test der Eignung der Trigger-Diskriminator-Methode für Dosisleistungsmessungen 
wurden die Tiefendosisverteilungen in einem Wasserphantom im 20 x 20 cm²-Strahlungsfeld 
des LINAC aufgenommen. Die Dosisleistung im Isozentrum betrug 550 cGy/min. Je Messtiefe 
wurden zwei 30 s-Messungen mit je 10.525 Bestrahlungspulsen durchgeführt. Die 
Verteilungen wurden über Hin- und Rückrichtung (d.h. Absenken und Auftauchen der Sonde 
im Wasserphantom) gemittelt. Der Messaufbau ist in Abbildung 40 skizziert. 
 
 
 
Abbildung 40: Aufnahme der Tiefendosisverteilung im Wasserphantom, Bewegung der 
Sonde durch elektronische XYZ-Lineareinheit (lila) zur Einstellung der Tiefe �, 
Abstand Strahlungsquelle-Wasseroberfläche ܵܵܦ = 100 cm 
 
Die Auswertung erfolgte retrospektive für verschiedene Diskriminatorzeiten. Zusätzlich 
wurde eine Referenzmessung mit einer Ionisationskammer (PinPoint, PTW Freiburg GmbH) 
durchgeführt. Details zum Aufbau des Experiments sind Anhang G zu entnehmen. 
Wie in Abbildung 41 dargestellt, folgt der Verlauf der relativen Messungen der RL-Sonden 
(skaliert auf den maximalen Wert in � = 1,5 cm Tiefe im Phantom) dem der Ionisations-
kammer-Referenz. Deren Unsicherheit ist nach [117] kleiner als 1 % und liegt somit innerhalb 
des in Abbildung 41 angegebenen gepunkteten Schlauchs. 
 
  
 
� 
ܵܵܦ 
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Abbildung 41: Relative Tiefendosisverteilung gemessen mit BeO- und Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde 
im Strahlungsfeld des LINAC (6 MV, 20 x 20 cm²) skaliert auf das Dosis-
maximum in Tiefe 1,5 cm, Ionisationskammer-Referenz mit 1 %-Unsicherheit 
 
Während die BeO-Sonde die Referenzkurve der Ionisationskammer leicht unterschätzt, zeigt 
die Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde ein leicht überschwelliges Ansprechvermögen. Beides ist auf die 
Erhöhung niederenergetischer Streustrahlungsanteile mit zunehmender Tiefe im 
Wasserphantom zurückzuführen. Wie in Abbildung 15 veranschaulicht, liegt das 
energieabhänge Ansprechvermögen der BeO-Sonde im Bereich unterhalb von 100 keV unter 
der luftgefüllten Ionisationskammer. 
Der Verlauf der Li2B4O7:Eu,Dy-Kurve folgt auch in größeren Tiefen näherungsweise der 
Referenz. Die erwartete deutliche Überschätzung niederenergetischer Streustrahlungs-
anteile durch die mit 2 % Massenanteil Europium und Dysprosium dotierte Li2B4O7-Sonde 
kann nicht nachgewiesen werden. Dies lässt den Schluss zu, dass in der vorliegenden Probe 
deutlich weniger Eu und Dy enthalten ist, als vom Lieferanten angegeben wird. 
Weiterhin ist im Fall der BeO-Sonde ein Unterschied zwischen der Messung in Hin- und 
Rückrichtung festzustellen. Die Ursache liegt in der Erhöhung des Ansprechvermögens mit 
zunehmender akkumulierter Dosis während der Bestrahlung. In diesem Fall sind das 180 Gy 
für die komplette Messkampagne mit der BeO-Sonde. Der Effekt wird im Kapitel 4.5 näher 
untersucht. Im Falle der Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde konnte keine Veränderung des Ansprech-
vermögens festgestellt werden. 
Dargestellt in Abbildung 41 sind die Tiefendosiskurven für eine Diskriminatorzeit von 0,1 µs. 
Für größere Diskriminatorzeiten bis 10 µs kommt es zu keinerlei Abweichungen vom 
relativen Verlauf.  
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4.2.2 Methode der künstlichen Totzeit 
Nun wird der Übergang von einer konventionellen, streng chronologischen Betrachtung des 
Messsignals zur Analyse von Histogrammen der Zeitstempeldifferenzen vollzogen. Dies führt 
auf die zweite Methode zeitbasierter Stem-Diskriminierung in gepulsten Strahlungsfeldern, 
der Methode der künstlichen Totzeit. 
Ziel des Vorgehens ist es, eine Methode der zeitlichen Stem-Unterdrückung zu gewinnen, die 
jedoch gänzlich ohne Triggerung auskommt. Dabei wird ausgenutzt, dass sich die 
Ereignisrate im Puls stark von der Ereignisrate zwischen Bestrahlungspulsen unterscheidet. 
Die Histogramme zur Charakterisierung der RL-Messungen weisen daher deutlich die unter-
schiedlichen Signalbestandteile aus. Da beide Signalanteile homogenen Poisson-Prozessen 
folgen, ergibt sich für die Differenz der Zeitstempel jeweils eine Exponentialverteilung. 
Abbildung 42 zeigt die typische Gestalt der Histogramme von Zeitstempeldifferenzen. Es ist 
die absolute Häufigkeit � der Zeitstempeldifferenzen � aufgetragen. Generell weisen alle 
Histogramme der RL-Messungen eine ähnliche Grundstruktur auf. Die Häufung kurzer 
Zeitstempeldifferenzen entstammt dem Rohsignal mit hoher Ereignisrate, welches während 
eines Bestrahlungspulses generiert wird. Längere Differenzen sind dem Signal zwischen den 
Bestrahlungspulsen mit deutlich kleinerer Ereignisrate zuzuordnen. Für Abbildung 42 wurden 
Bestrahlungen einer BeO-Sonde mit konstanter mitbestrahlter LWL-Länge von 45 cm für fünf 
verschiedene am LINAC eingestellte Dosisleistungen zwischen 33 und 550 cGy/min 
durchgeführt. Für jede Messung wurde ein Histogramm mit je 100.000 Zeitstempel-
differenzen erzeugt. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 42: Histogramme von Zeitstempeldifferenzen, RL und Stem einer BeO-Sonde für 
verschiedene Dosisleistungen, 45 cm bestrahlter LWL 
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Erwartungsgemäß ist die Verteilung der Zeitstempel unabhängig von der am LINAC 
eingestellten Dosisleistung, da die Regelung der Dosisleistung am LINAC ausschließlich über 
die Rate der Bestrahlungspulse erfolgt. 
Effizienz der Stem-Diskriminierung 
In Abbildung 43 sind Histogramme der Zeitstempeldifferenzen von Messungen mit einer 
BeO- und einer Stem-Referenzsonde aus PMMA mit verschiedenen Längen mitbestrahlter 
LWL dargestellt. Der Messaufbau ist identisch zu dem in Abbildung 38. Die Histogramme in 
Abbildung 42 und  43 sind jedoch nicht absolut miteinander vergleichbar. In der vorher-
gehenden Messung zur Dosisleistungsabhängigkeit wurde deutlich mehr LWL mitbestrahlt. 
Außerdem wurde für die Messungen zur LWL-Abhängigkeit die Einkopplung des Lichtsignals 
durch eine mechanische Blende verringert, um den Stem-Einfluss während der Bestrahlung 
im linearen Bereich des EPS messen zu können. 
Für kleine Zeitstempeldifferenzen unter 1 µs ist eine Abhängigkeit von der Länge des 
bestrahlten LWLs nachweisbar. Hier sind die Verteilungen für kleine Längen mitbestrahlter 
LWL gegenüber größeren LWL-Längen nach rechts gekippt. Für Differenzen größer etwa 1 µs 
gleichen sich die Verteilungen aller BeO-Messungen. 
Auch die Messung mit der Referenzsonde enthält längere Zeitstempeldifferenzen. Die 
Ursache kann einerseits eine langlebige Komponente des Stem-Signals sein. Andererseits 
zeigt der verwendete EPS nach Registrierung hoher Ereignisraten im Bestrahlungspuls ein 
Nachleuchten. 
Der Unterschied zwischen den Histogrammen von BeO und Referenz wächst mit 
zunehmenden Zeitstempelabständen. Differenzen von 500 ns treten bei den Messungen mit 
der BeO-Sonde bereits über 10 mal häufiger auf, Differenzen von 1 µs etwa 100 mal häufiger 
als bei der Referenz. Dies kann genutzt werden, um eine Schwelle zur Unterscheidung der 
Signalanteile zu setzen. 
Das Messsignal entspricht dann der Anzahl ܰ von Zeitstempelabständen �୧, die über dieser 
Schwelle �ୢ liegen: 
 ܰ =  | {�୧ | �୧ > �ୢ} |. (42) 
Das Vorgehen ist analog zu der Einführung einer künstlichen Totzeit. Daher wird der 
Parameter für die Schwelle im Folgenden als solche bezeichnet. Künstliche Totzeit null 
bedeutet, dass alle Zeitstempelabstände beitragen. 
Zwei entscheidende Vorteile dieses Ansatzes sind, dass nach Gleichung (42) einzelne 
Zeitstempel sequenziell verarbeitet und bewertet werden können und dass keine 
Synchronisierung mit der gepulsten Bestrahlungsquelle erfolgen muss. 
Die hier eingeführte künstliche Totzeit ist streng von der realen Totzeit des EPS von 21 ns zu 
unterscheiden. 
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Abbildung 43: Histogramme von Zeitstempeldifferenzen, RL von BeO und Stem mit 
verschiedenen Längen bestrahlter LWL. Dosisleistung 550 cGy/min, Dosis je 
2 Gy, einfach und doppelt logarithmische Darstellung  
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In Abbildung 44 ist für verschiedene künstliche Totzeiten �ୢ die Anzahl ܰ der 
Zeitstempelabstände über der Sondenposition � bzw. über der Länge des bestrahlten LWLs 
aufgetragen. 
 
  
Abbildung 44: Anzahl Zeitstempeldifferenzen für verschiedene Sondenpositionen bzw. 
Längen bestrahlter LWL und unterschiedliche künstliche Totzeiten am Beispiel 
einer BeO-Sonde 
 
Es zeigt sich wie in Abbildung 39 die Erhöhung der Anzahl an Differenzen mit zunehmender 
Länge ݈ bzw. Sondenposition � für das nichtdiskriminierte Signal. Der Anstieg des 
diskriminierten Signals nimmt zunächst mit wachsender künstlicher Totzeit deutlich ab. 
Durch die Rechtsverschiebung der Histogramme für kleinere Längen bestrahlter LWL in 
Abbildung 43 kommt es für künstliche Totzeiten im Bereich zwischen etwa 0,1 µs und 1 µs 
jedoch zu einer Umkehrung der Abhängigkeit. Kürzere bestrahlte LWL-Längen liefern in 
diesem Fall ein größeres Signal, da ihre zugehörigen Histogramme eine größere 
Histogrammfläche (Fläche größer der künstlichen Totzeit �ୢ) einnehmen. Das führt auf 
unphysikalische Werte der Diskriminatoreffizienz. Eine künstliche Totzeit muss daher stets 
oberhalb dieses kritischen Übergangsbereiches gewählt werden. 
Die Resultate der linearen Approximation (im Bereich 4-16 cm) zur Bestimmung des Stem-
Einflusses je bestrahltem cm LWL und der Güte der Stem-Unterdrückung nach Gleichung 
(41) sind in Abbildung 45 und Tabelle 4 für die oben aufgeführten künstlichen Totzeiten 
dargestellt. Hier ist besonders der unphysikalische Bereich mit ߟ < 0 zu erkennen. 
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Analoge Messungen mit der Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde liefern Histogramme vergleichbarer 
Gestalt. Die Resultate für Li2B4O7:Eu,Dy sind ebenfalls in Abbildung 45 und Tabelle 4 zu 
finden. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 45: Güte der Stem-Unterdrückung für Methode der künstlichen Totzeit, Stem-RL-
Verhältnis ߟ für BeO und Li2B4O7:Eu,Dy, Unsicherheiten aus linearer 
Approximation, einfache Standardabweichung 
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Tabelle 4: Güte der Stem-Unterdrückung für die Methode künstlicher Totzeit, 
Stem-RL-Verhältnis ߟ für BeO und Li2B4O7:Eu,Dy, Unsicherheiten aus linearer 
Approximation, einfache Standardabweichung 
 
Sonde Künstliche 
Totzeit �� / µs 
mittl. Anzahl Stem- 
Ereignisse je cm �̅܁ܜ / cm-1 
mittl. Anzahl 
RL-Ereignisse �̅܀� 
Stem-RL- 
Verhältnis � / %/cm 
 0 12980 ± 550 149500 ± 5900 8,7 ± 0,5 
 0,02 7790 ± 210 156200 ± 2300 5,0 ± 0,2 
 0,05 3415 ± 73 154030 ± 790 2,22 ± 0,05 
 0,1 557 ± 82 143890 ± 890 0,39 ± 0,06 
BeO 0,2 -750 ± 220 115800 ± 2400 - 0,6 ± 0,2 
 0,5 210 ± 180 86200 ± 2000 0,2 ± 0,2 
 1 340 ±120 77400 ± 1400 0,4 ± 0,2 
 10 139 ± 58 32150 ± 630 0,4 ± 0,2 
 100 61 ± 15 13540 ± 170 0,5 ± 0,1 
 0 14900 ± 530 114500 ± 5800 13 ± 1 
 0,02 8540 ± 140 128300 ± 1600 5,8 ± 0,1 
 0,05 3900 ± 150 132700 ± 1600 2,6 ± 0,1 
 0,1 351 ± 92 126700 ± 1000 0,3 ± 0,1 
Li2B4O7:Eu,Dy 0,2 - 850 ± 170 107000 ± 1800 - 0,8 ± 0,2 
 0,5 110 ± 170 80800 ± 1900 0,1 ± 0,2 
 1 310 ± 120 77200 ± 1300 0,4 ± 0,1 
 10 260 ± 110 70600 ± 1200 0,4 ± 0,2 
 100 132 ± 87 40130 ± 940 0,3 ± 0,2 
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Aus den gewonnen Ergebnissen folgend sollte für beide Sonden eine künstliche Totzeit von 
mindestens 1 µs gewählt werden. Dieser Wert stellt die obere Grenze des beschriebenen 
kritischen Bereiches dar. Für längere Totzeiten steigen das Verhältnis und insbesondere 
dessen Unsicherheit wieder leicht an. Das liegt an der Verringerung der absoluten Anzahl an 
Zeitstempeldifferenzen, die zum Signal beitragen und der damit schlechteren Statistik. 
Für BeO ist bei einer künstlichen Totzeit von 1 µs der absolute Stem-Anteil gegenüber �ୢ = 0 µs auf circa 3 % reduziert, während der RL-Teil noch 52 % des vollen Signals 
entspricht. Das führt zu einer relativen Stem-Unterdrückung um den Faktor 22. Im Falle von 
Li2B4O7:Eu,Dy reduziert sich der Stem auf 2 % bei 67 % verbleibendem RL-Signal. Der Faktor 
der relativen Stem-Unterdrückung beträgt dann 33. 
Die mittleren Ereignisraten für RL ܰ̇̅ୖ୐ und Stem ݉̇̅ୗ୲ bei automatischer Abweisung von 
Zeitstempelabständen kleiner 1 µs beträgt für BeO 
 ܰ̇̅ୖ୐  = (3550 ± 60) s-1  und  ݉̇̅ୗ୲ = (16 ± 6) s-1cm-1 (43) 
und für Li2B4O7:Eu,Dy 
 ܰ̇̅ୖ୐  = (3540 ± 60) s-1  und  ݉̇̅ୗ୲ = (14 ± 6) s-1cm-1 (44) 
bei einer Dosisleistung von 550 cGy/min bzw. einer Dosis pro Puls von 260 µGy. 
 
Abhängigkeit von der Dosis pro Bestrahlungspuls 
Die Dosis, die pro Bestrahlungspuls in der Sonde appliziert wird, variiert auch bei konstanter, 
am LINAC eingestellter, Dosisleistung. Gründe dafür sind exponentielle Schwächung im 
Medium, Dosisaufbaueffekte oder der Fall, dass sich die Sonde nicht direkt im Strahlungsfeld 
befindet und nur teilweise oder durch Streustrahlungsanteile exponiert wird. 
Im Folgenden wird untersucht, inwiefern die applizierte Dosis pro Puls einen Einfluss auf die 
Ergebnisse und damit auf die Wahl der künstlichen Totzeit hat. Dazu werden die Rohdaten 
der bereits beschriebenen Messungen der Tiefendosisverteilungen genutzt. Im Gegensatz zu 
den bisher betrachteten Histogrammen wird nun die bestrahlte LWL-Länge konstant 
gehalten und, bei fester LINAC-Pulsfrequenz, die Tiefe � der Sonde im Wasserphantom und 
dadurch die Dosis ܦ pro Puls variiert. Die daraus resultierenden Histogramme sind in 
Abbildung 46 gezeigt. 
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Abbildung 46:  Histogramme von Zeitstempeldifferenzen � in Abhängigkeit der Dosis ܦ pro 
Bestrahlungspuls, appliziert in der Tiefe � im Wasserphantom, einfach und 
doppelt logarithmische Darstellung 
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Wie in den bisherigen Histogrammen sind die zwei Komponenten RL und Stem deutlich 
unterscheidbar. Die Vergrößerung der Dosisleistung innerhalb eines Bestrahlungspulses 
führt zu einer Erhöhung der Ereignisrate von RL und Stem. Die Histogramme verschieben 
sich leicht hin zu kleineren Zeitstempeldifferenzen und verlaufen steiler. Der 
Übergangsbereich zwischen der Stem- und der RL-Komponente liegt für höhere Pulsdosen 
weiter links. 
Würde nun eine konstante künstliche Totzeit (von z.B. 1 µs) gewählt, so kommt es bei einer 
Vergrößerung der Pulsdosis zu einer Unterschätzung bei der Dosismessung, da ein größerer 
Anteil des RL-Signals abgeschnitten wird, als es bei einer niedrigen Pulsdosis der Fall wäre. 
Der Sachverhalt ist in Abbildung 47 skizziert. Im Beispiel wird die künstliche Totzeit zu 1 µs 
festgelegt. Das heißt, alle Histogrammeinträge rechts der schwarzen, senkrechten Linie 
tragen zum Signal bei. Die schwarze, gestrichelte Trendlinie stellt den Übergang zwischen 
Stem- und RL-Anteil dar. Der grau hinterlegte Bereich zwischen beiden repräsentiert den 
Anteil des verworfenen RL-Signals. 
 
  
Abbildung 47: Unterschätzung der Dosiswerte bei konstanter künstlicher Totzeit, 
Histogramme von Zeitstempeldifferenzen � in Abhängigkeit der Dosis ܦ pro 
Bestrahlungspuls, doppelt logarithmische Darstellung 
 
Bei Verringerung der Pulsdosis folgt in analoger Weise eine Überschätzung bei der 
Dosismessung. Weiterhin ist es möglich, dass auch Stem-Anteile wieder zum Gesamtsignal 
beitragen, wenn sich das Histogramm bei kleineren Pulsdosen weiter nach rechts verschiebt. 
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Dies wirkt sich auf den Verlauf der gemessenen Tiefendosisprofile aus. Sie sind für 
verschiedene konstante künstliche Totzeiten, skaliert auf die Dosis in einer Referenztiefe von 
10 cm, in Abbildung 48 dargestellt. Zum Vergleich ist die Tiefendosisverteilung von BeO, die 
mit der Trigger-Diskriminator-Methode erhalten wurde, als Referenz mit eingezeichnet. 
 
  
Abbildung 48: Tiefendosisverteilung für RL-Messungen mit BeO-Sonde bei Bestrahlung am 
LINAC bei konstanten künstlichen Totzeiten �ୢ, Vergleich mit BeO-Referenz, 
gewonnen mit der Trigger-Diskriminator-Methode 
 
Der Verlauf der Referenz kann durch keine feste künstliche Totzeit �ୢ nachgebildet werden. 
Daher ist eine dynamische Anpassung von �ୢ erforderlich. Für beide Sonden wurde die 
künstliche Totzeit je Messpunkt so angepasst, dass die resultierende Tiefendosisverteilung 
der jeweiligen Referenzkurve aus der Trigger-Diskriminator-Methode entspricht. Die kleinste 
künstliche Totzeit ist dabei für den Messpunkt im Dosismaximum anzusetzen. Mit sinkender 
Dosis ist �ୢ entsprechend zu verlängern. Die untere Grenze für die künstliche Totzeit �୫୧୬ 
wurde dabei, konform mit den Histogrammdarstellungen sowie Abbildung 45, für BeO zu 
1 µs und für Li2B4O7:Eu,Dy zu 1,6 µs festgelegt. Die Anpassung der von �ୢ in Abhängigkeit 
der Tiefe � ist in Abbildung 49 dargestellt. 
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Abbildung 49: Anpassung der künstlichen Totzeit �ୢ in Abhängigkeit der Tiefe � zur 
Reproduktion der Referenz-Tiefendosisverteilung aus Abbildung 48 
 
Durch Übergang von der Tiefe im Phantom zur Dosis folgt der Zusammenhang zwischen 
angepasster Totzeit und Dosis im Puls. Dieser ist in Abbildung 50 wiedergegeben. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 50: Anpassung der künstlichen Totzeit in Abhängigkeit der auf die Referenztiefe 
skalierten Pulsdosis ܦ / ܦଵ଴ zur Reproduktion der korrekten Tiefendosis-
verteilungen für BeO- und Li2B4O7:Eu,Dy-Sonde 
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Im betrachteten Dosisbereich besteht ein eindeutiger Zusammenhang zwischen optimaler 
künstlicher Totzeit und der Dosis je Bestrahlungspuls. Dieser zeigt sich in einer Erhöhung der 
künstlichen Totzeit zu kleineren Dosiswerten hin. Das ist in Übereinstimmung mit den 
Histogrammdarstellungen. 
Die Abhängigkeit von der Dosis je Puls lässt sich einfach exponentiell mittels 
 �ୢ = �଴ ⋅ e−�/�భ,5�  + �୫୧୬   mit  
 �଴ = (29 ± 3) µs  und  ߜ = (0,26 ± 0,01)   für BeO und (45) 
 �଴ = (320 ± 25) µs  und  ߜ = (0,24 ± 0,01)   für Li2B4O7:Eu,Dy  
approximieren. Der Parameter ߜ im Exponenten ist dabei für beide Sonden nahezu identisch. 
Der Effekt ist also unabhängig vom Lumineszenzverhalten des Leuchtstoffes und wird nur 
durch den Verlauf des Stem-Anteils bestimmt, welcher für beide Sonden gleich ist. 
Die Anpassung der künstlichen Totzeit ist im Histogramm für BeO in Abbildung 51 
eingezeichnet. 
 
 
Abbildung 51: Histogramme mit angepassten künstlichen Totzeiten 
 
Aufgrund der gefundenen exponentiellen Abhängigkeit kann die künstliche Totzeit nicht 
unabhängig von der Pulsdosis gesetzt werden. Mögliche Verfahren zur Schätzung der 
Pulsdosis über die (dosisleistungs- und stemabhängige) Ereignisrate zum Setzen der 
künstlichen Totzeit sind nicht zielführend, da dies stets auf einen Zirkelschluss führt. 
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Ein Lösungsansatz ist die Analyse des vollständigen Histogramms. Durch exponentielle 
Approximation von Stem- und RL-Anteil können die beiden Komponenten getrennt werden. 
Voraussetzung dafür ist, dass das Histogramm hinreichend viele Einträge enthält, was nur 
durch eine entsprechend intensive RL-Lumineszenzausbeute und eine lange Integrationszeit 
erreicht werden kann. Letztere verhindert nicht nur die sequenzielle Behandlung einzelner 
Zeitstempel. Vielmehr ist, aufgrund des stark erhöhten Zeitbedarfs zur Ermittlung eines 
Dosiswertes, diese Variante generell nicht geeignet für Dosisleistungsmessungen. 
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4.3 Dosisleistungsmessung in ungepulsten Strahlungsfeldern 
Zur Realisierung von Dosisleistungsmessungen in ungepulsten Strahlungsfeldern wird die 
Methode der modulierten OSL von BeO untersucht. Im Gegensatz zu den bisher diskutierten 
Experimenten kommt dafür nun der erweiterte Messaufbau mit Laserstimulation und 
Strahlteiler zum Einsatz. Bei allen Messungen wird eine 1 kHz-Rechteckstimulation 
verwendet. Im Folgenden wird zunächst der Einfluss der Stimulationsintensität auf das 
Rohsignal untersucht. Es schließt sich die Quantisierung der Dosisleistungsabhängigkeit an. 
Abschließend wird die Effizienz der Stem-Eliminierung des Systems betrachtet. 
4.3.1 Zeitcharakteristik in Abhängigkeit der Stimulationsintensität 
Zur Untersuchung des Einflusses der Stimulationsintensität erfolgten Messungen mit 
Stimulationsstromstärken zwischen 300 und 1000 mA. Der verwendete temperatur-
stabilisierte Diodenlaser (Betriebstemperatur 25°C) zeigt in diesem Bereich einen linearen 
Zusammenhang zwischen optischer Leistung und Stromstärke. Jede Messung startet mit 
einer vollständig ausgeleuchteten Sonde. Nach einer Messung der Dunkelzählrate für 100 s 
wird die Stimulation gestartet und für weitere 100 s der Transmissionsanteil der Stimulation 
bestimmt. Es folgt die Bestrahlung mit der Sr-90/Y-90-Quelle bei einer konstanten 
Dosisleistung von (2,0 ± 0,2) Gy/h bei andauernder Stimulation für 5000 s. Hierbei wird die 
Sonde so bestrahlt, dass sich nahezu kein LWL im Strahlungsfeld befindet und der Stem-
Anteil vernachlässigbar ist. Danach wird die Quelle geschlossen, die Stimulation läuft weiter, 
sodass das Abklingen der OSL gemessen werden kann. 
 
 
Abbildung 52: Zeitlicher Verlauf des Rohsignals (Anzahl ܰ der Zeitstempel) bei modulierter 
optischer Stimulation in Abhängigkeit der Stimulationsstromstärke 
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Die gewonnen Verläufe des Rohsignals in Abhängigkeit der Stimulationsstromstärke bzw. der 
nominellen optischen Leistung des Lasers sind für 10 s Integrationsintervalle in Abbildung 52 
dargestellt. Nach Start der Bestrahlung bei 200 s ist ein starker Anstieg des Signals zu 
verzeichnen. Im Laufe der Bestrahlung wächst das Signal weiter an. Nach Ende der 
Bestrahlung zeigt sich das OSL-Nachleuchten. 
Das dargestellte Rohsignal enthält neben Transmissions- und rtOSL-Anteil auch noch die    
RL-Komponente. Diese liefert während der Bestrahlung ((2,0 ± 0,2) Gy/h, 5000 s, 
ausgeleuchtete Sonde) einen konstanten Signalanteil. Dies wurde in reinen RL-Messungen 
mit dem identischen Aufbau, mit deaktivierter Stimulation, bestätigt. 
Einen weiteren Nachweis über das Zeitverhalten der einzelnen Signalbestandteile liefern die 
Phasendarstellungen des rtOSL-Rohsignals. Exemplarisch sind für die Stimulations-
stromstärke 600 mA mehrere, jeweils 100 s lange, Intervalle aus dem zeitlichen Verlauf aus 
Abbildung 52 gewählt und für diese eine Darstellung des Signalverlaufs von je drei 
Stimulationsperioden erstellt worden. Die Ergebnisse sind in Abbildung 53 gegenüber-
gestellt. Aus den zwei Intervallen vor der Bestrahlung wurden Phasendarstellungen (ohne 
und mit Stimulation) für die Dunkelereignisrate und den Transmissionsanteil erhalten. Die 
Phasendarstellungen während der Bestrahlung sind anhand ihres Bestrahlungszeitraumes zu 
unterscheiden. Weiterhin ist die Dosis angegeben, die bis zu Beginn des jeweiligen Intervalls 
in der Sonde akkumuliert wurde. 
 
 
Abbildung 53: Phasendarstellung des Rohsignals für unterschiedliche Intervalle des 
Signalverlaufs für Stimulationsstromstärke 600 mA aus Abbildung 52 
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Es zeigt sich, dass die RL-Komponente, die den Tälern in Abbildung 53 entspricht, während 
der Bestrahlung konstant ist. Der modulierte Anteil hingegen, welcher sich aus Transmission 
und rtOSL zusammensetzt, nimmt mit fortschreitender Bestrahlung zu. Der reine 
Transmissionsanteil einer vollständig ausgeleuchteten Sonde (vor der Bestrahlung, mit 
Stimulation) ist konstant. Das Anwachsen des Signals bei der Bestrahlung ist folglich 
ausschließlich dem rtOSL-Anteil zuzuordnen. 
Sowohl Transmissionsanteil als auch Anwachsen und Abklingen des Signals in Abbildung 52 
sind abhängig von der Stimulationsstromstärke. Durch exponentielle Approximationen 
 ܰሺ�ሻ  ∝  ͳ − expሺ−�/�+ሻ   für 200 s  ൑  � <  5200 s und (46) 
 ܰሺ�ሻ  ∝  expሺ−�/�−ሻ   für � ൒  5200 s (47) 
lässt sich die Lebensdauer des Anstiegs �+ sowie des Abfalls �− des Rohsignals ermitteln. Die 
Resultate sind in Tabelle 5 zusammengestellt. Die angegebenen Unsicherheiten für 
Stromstärke und Leistung der Laserdiode entstammen den Datenblättern [97, 99]. Die 
Unsicherheiten für die Lebensdauern resultieren aus den exponentiellen Approximationen 
der Signalverläufe (einfache Standardabweichung), die ebenfalls in Abbildung 52 
eingezeichnet sind. 
 
Tabelle 5: Zeitentwicklung der rtOSL in Abhängigkeit der Stimulationsstromstärke bzw. der 
optischen Leistung des Lasers 
Stimulations-
stromstärke � / mA optische Laserleistung � / W Lebensdauer rtOSL-Anstieg �+ / min 
Lebensdauer 
rtOSL-Abfall �− / min 
300 ± 1 0,23 ± 0,001 60,7 ± 6,5 57,0 ± 6,7 
400 ± 1 0,39 ± 0,002 55,5 ± 3,3 41,7 ± 2,8 
500 ± 1 0,58 ± 0,002 46,0 ± 2,2 35,3 ± 1,5 
600 ± 1 0,71 ± 0,002 36,8 ± 1,4 31,0 ± 1,1 
800 ± 1 1,02 ± 0,002 21,2 ± 0,9 29,2 ± 0,8 
1000 ± 1 1,32 ± 0,002 23,9 ± 0,7 25,3 ± 0,6 
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Der Exponent der Approximation des OSL-Abklingens von BeO ist proportional zur 
Stimulationsintensität [29, 71]. Dieses Verhalten soll auch für das vorliegende System 
getestet werden. Dazu sind in Abbildung 54 die reziproken Lebensdauern, also die Zeit-
konstanten, des rtOSL-Anstiegs und -Abfalls über der Stimulationsstromstärke aufgetragen. 
 
 
Abbildung 54: Lebensdauer des rtOSL-Anstiegs und -Abfalls in Abhängigkeit der Stimula-
tionsstromstärke, reziproke Darstellung, einfache Standardabweichung 
 
Für den Bereich 300 bis 600 mA zeigt sich gemäß 
 (�+) -1 / s-1 = (6,5 ± 1,1) ⋅ 10-7 ⋅ ܫ / mA + (5 ± 5) ⋅ 10-5 (48) 
und 
 (�−) -1 / s-1 = (7,7 ± 0,7) ⋅ 10-7 ⋅ ܫ / mA + (8 ± 3) ⋅ 10-5 (49) 
für beide Kurven ein linearer Zusammenhang. Die Lebensdauern des rtOSL-Anstiegs �+ und 
Abklingens �− verhalten sich also indirekt proportional zur Stimulationsstromstärke. 
Die Resultate der Messungen mit 800 bzw. 1000 mA Stimulationsstromstärke wurden in 
obigem Zusammenhang nicht berücksichtigt. Bei diesen Stimulationsintensitäten kann nicht 
mehr von einem zeitlich konstanten Transmissionsanteil ausgegangen werden, da es durch 
die intensive Streustrahlung zu einer Erwärmung des LWL-Steckers kommt. Weiterhin zeigt 
die Lebensdauer des Anstiegs der 800 mA-Messung eine systematische Abweichung, welche 
durch eine nicht vollständig ausgeleuchtete Sonde (Restdosisinformation einer vorher-
gehenden Bestrahlung) verursacht wird. Der Einfluss ist auch in Abbildung 52 in einem 
erhöhten Signal vor bzw. zu Beginn der Bestrahlung erkennbar. 
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Damit die rtOSL-Methode praktisch anwendbar wird, muss die Lebensdauer des Signals 
unterhalb von 1 s liegen. Nach obigem Zusammenhang würde das bei einer um circa drei 
Größenordnungen höheren Stromstärke bzw. Stimulationsintensität erreicht werden. Da es 
jedoch aufgrund von Wärmeentwicklung durch Streustrahlung im LWL oberhalb von 600 mA 
zu Abweichungen vom linearen Zusammenhang kommt, kann die Lichtleistung am BeO-Chip 
nicht durch eine weitere Erhöhung des Stimulationsstroms gesteigert werden. 
Zur Verbesserung der Zeitcharakteristik des Systems sollten daher andere Methoden der 
Lichtleiter-Einkopplung getestet werden, die den Streuanteil reduzieren. Ein in mehreren 
Achsen schwenk- und verschiebbarer Laser-Kollimator-Aufbau würde beispielsweise 
geringste Asymmetrien in der Abstrahlcharakteristik des Diodenlasers ausgleichen und die 
Faserankopplung maximieren. Zu einer weiteren Verbesserung können auch Quarzglas-
lichtleiter mit einem größeren Eintrittsquerschnitt, angepasst auf den BeO-Chip (ø = 1 mm), 
beitragen. Vergleichsmessungen der Stimulationsintensität mit einer Kombination von zwei 
Ulbrichtkugeln (mit Verdünnungsfaktor 107) und Optometer (Gigahertz-Optik) mit und ohne 
LWL am Ausgang der Stimulationseinheit zeigen, dass die Intensität bei optimaler LWL-
Einkopplung im aktuellen Aufbau um etwa eine Größenordnung erhöht werden kann. Der 
Intensitätsverlust im Strahlteiler beträgt lediglich circa 20 %, sodass diese Komponente 
bereits nahezu optimal ausgelegt ist. 
Ein zweiter Ansatz betrifft die Dimensionierung der Messsonde. BeO weist eine starke 
Eigenabsorption, sowohl von Stimulations- als auch von Emissionslicht, auf [118]. Die 
derzeitig verwendeten BeO-Detektoren sind mit 1 mm Zylinderhöhe deutlich dicker als die 
konventionell genutzten BeO-OSL-Chips (Dicke 0,4 mm), sodass die LWL-abgewandte Seite 
des BeO-Chips nur einem Bruchteil der Stimulationsintensität ausgesetzt ist und das 
Anstiegs- und Abklingverhalten der rtOSL entsprechend längere Lebensdauern aufweist. Es 
ist daher zukünftig zu prüfen, welchen Einfluss die BeO-Dicke auf die Zeitcharakteristik des 
Messsystems hat. Dünnere BeO-Chips mit geringerer Eigenabsorption können zu einer 
deutlichen Verbesserung des Zeitverhaltens führen. 
4.3.2 Dosisleistungsabhängigkeit 
Zum Test der Dosisleistungsabhängigkeit des rtOSL-Signals erfolgten Bestrahlungen mit der 
Sr-90/Y-90-Quelle unter Dosisleistungen zwischen (0,1 ± 0,01) und (2,0 ± 0,2) Gy/h zu einer 
jeweiligen Gesamtdosis von 300 mGy. Der in Abbildung 55 dargestellte Verlauf des 
Rohsignals weist eine direkte Abhängigkeit der Signalhöhe von der Dosisleistung auf. Zudem 
zeigt sich das typische An- und Abklingverhalten. Dieser Einfluss verringert sich jedoch zu 
kleiner werdenden Dosisleistungen. Für die kleinste Dosisleistung (0,1 ± 0,01) Gy/h ist das 
Signal über die gesamte Bestrahlung hinweg konstant. Eine Erklärung liefert die modellhafte 
Beschreibung der OSL mittels Energiebändern und Traps. Bei kleinerer Dosisleistung werden 
weniger Elektronen angeregt und in Traps gespeichert. Die Stimulation aus den Traps erfolgt 
mit hinreichend hoher Intensität, sodass ein Großteil aller gefangenen Elektronen prompt ins 
Leitungsband gehoben wird und anschießend rekombiniert. 
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Abbildung 55: Verlauf des Rohsignals (Anzahl ܰ der Zeitstempel) bei Bestrahlung bis 
300 mGy für fünf verschiedene Dosisleistungen 
 
 
Abbildung 56: rtOSL-Signal in Abhängigkeit der Dosisleistung, ermittelt für die Rohsignale aus 
Abbildung 55 für die ersten und letzten 200 Sekunden jeder Bestrahlung 
sowie für die gesamte Bestrahlung 
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Die Dosisleistungsabhängigkeit des rtOSL-Signals ist in Abbildung 56 dargestellt. Dazu wurde 
das mittlere rtOSL-Signal für je drei Intervalle aus den Messkurven in Abbildung 55 
bestimmt. Es wurden jeweils die ersten und letzten 200 s einer jeden Bestrahlung sowie die 
gesamte Bestrahlung als Datengrundlage genommen. Das rtOSL-Signal für die Dosisleistung 
null wurde aus den Transmissionsmessungen ermittelt, die vor jeder Bestrahlung erfolgten. 
Insgesamt zeigt sich ein linearer Zusammenhang zwischen rtOSL-Signal und Dosisleistung für 
ein festes Messintervall im betrachteten Dosisleistungsbereich. 
Wird das oben diskutierte Problem der Zeitabhängigkeit gelöst, kann auf dieser Grundlage 
eine Kalibrierung des rtOSL-Messsystems erfolgen. Die untere Nachweisgrenze des Systems 
wird dann maßgeblich durch die Schwankung des Nullsignals (ܦ = 0 Gy/h) bestimmt, dessen 
Hauptanteil das transmittierte Stimulationslicht ausmacht. 
4.3.3 Stem-Eliminierung 
Zur Prüfung der Stem-Eliminierung mittels rtOSL wurde eine variable Anzahl ܮ an 
Lichtleiterschleifen vor die Sr-90/Y-90-Quelle gebracht und bei gleicher Dosisleistung die 
Ereignisrate des ungefilterten Rohsignals ܰ̇ sowie das rtOSL-Signal bestimmt. ܮ ist hierbei 
proportional zur Länge des bestrahlten Lichtleiters. Das Resultat ist in Abbildung 57 
dargestellt. Das rtOSL-Signal ist unabhängig vom Stem-Effekt. 
 
 
Abbildung 57: Stem-Unabhängigkeit von rtOSL im Vergleich zur stemabhängigen Ereignisrate 
des Rohsignals ܰ̇ für eine variable Anzahl ܮ bestrahlter Lichtleiterschleifen, je 
200 s Bestrahlung mit (0,6 ± 0,04) Gy/h 
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4.4 Ortsauflösung 
Die Bestimmung der Ortsauflösung der Sonden setzt ein Strahlungsfeld mit scharfen, genau 
bekannten Grenzen und mit hinreichend hoher Dosisleistung voraus. Aus diesem Grund 
wurde die Sr-90/Y-90-Quelle ((92 ± 14) MBq, (3,6 ± 0,5) Gy/h) mit einem Schlitzkollimator 
aus Aluminium ausgestattet. 
Für das Experiment wurde ein Quell-Kollimatorabstand von 5 cm (das entspricht 100 
Spaltbreiten) gewählt. Dies gewährleistet, dass das Primärstrahlungsfeld hinreichend parallel 
ist, gleichzeitig aber eine für die Messprozedur ausreichend hohe Dosisleistung hinter dem 
Spalt erreicht wird. Zur Messung wurde eine BeO-Sonde direkt hinter die Kollimatorplatte 
gebracht und durch einen Präzisionslineartisch (T-LSM025B-SV1 von Zaber Technologies 
[119]) mit einem konstanten Vorschub von 1 µm/s über den Spalt bewegt. Der Messaufbau 
ist in Abbildung 58 dargestellt. 
 
 
 
                   
 
Abbildung 58: Experimenteller Aufbau zur Bestimmung der Ortsauflösung der BeO-Sonde, 
Oben: Bestrahlung durch den Kollimatorspalt, Ansicht von schräg vorne und 
Draufsicht. Unten: XY-Präzisionstisch, ohne (links) und mit (rechts) Kollimator, 
Blick in Strahlrichtung  
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Abbildung 59 zeigt das aufgenommene Profil des Strahlungsfeldes. Zusätzlich ist die 
Ausdehnung des Primärstrahlungsfeldes (rot) und die erwartete Antwort eines idealen, 
1 mm langen, BeO-Detektors (grau) eingezeichnet. Die Trapezform ergibt sich aus der 
partiellen Überdeckung von Strahlungsfeld und BeO-Detektor beim Durchgang mit 
konstantem Vorschub. 
 
 
Abbildung 59: Profil des kollimierten Sr-90/Y-90-Strahlungsfeldes (0,5 mm Spaltbreite), 
gemessen mit einer BeO-RL-Sonde mit 1 mm BeO-Detektor, Anzahl Zähl-
ereignisse ܰ in 10 s bei einem konstanten Vorschub von 1 µm/s 
 
Das gemessene Profil wurde mit dem Produkt zweier Sigmoidalfunktionen approximiert 
(blaue Kurve). Die ermittelte Halbwertsbreite (grün) beträgt (1,6 ± 0,1) mm. Das Profil ist 
somit breiter als die rein aus geometrischen Überlegungen hergeleitete Form. 
Die maximale Reichweite der Elektronen des Primärstrahlungsfeldes (Maximalenergie 
2,28 MeV) beträgt nach Gleichung (25) 4,2 mm in Aluminium. Im umgebenden 6 mm dicken 
Kollimatormaterial werden sie daher vollständig gestoppt. Die Erzeugung von 
Bremsstrahlung im Kollimatormaterial und die Streuung von Elektronen im Spalt des 
Kollimators und in dessen unmittelbarer Umgebung sind vernachlässigbar. Dies konnte 
mittels Monte-Carlo-Transportrechnungen nachgewiesen werden. So resultiert die 
Verbreiterung des Profils allein aus Wechselwirkungen in der Sondenhülle, durch die 
Streustrahlung zum BeO-Detektor gelangen und dort zum Messsignal beitragen kann. 
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4.5 Reproduzierbarkeit 
Für einen zuverlässigen Einsatz der Sonden ist die Überprüfung der Reproduzierbarkeit des 
Systems essenziell.  
Messreihen der vorhergehenden Untersuchungen zu Methoden der Stem-Eliminierung 
zeigten eine langsame Drift des RL-Ansprechvermögens von BeO mit der akkumulierten 
Dosis. Diese Drift ist innerhalb der Einzelmessungen kaum nachweisbar, macht sich jedoch in 
längeren zusammenhängenden Messreihen mit großer Gesamtdosis (> 180 Gy bei 
Tiefendosismessreihe) bemerkbar. In den entsprechenden Einzelmessungen wurde sie durch 
jeweilige Mittelung der Daten über Hin- und Rückrichtung kompensiert. Die folgenden 
Untersuchungen dienen der Quantifizierung des Effekts. Dazu wurde eine 23-tägige 
Langzeitbestrahlung einer BeO-Sonde mit der Sr-90/Y-90-Quelle bei einer Dosisleistung von 
3,6 Gy/h durchgeführt. 
Das Ansprechvermögen der neu gefertigten BeO-Sonde steigt zunächst mit wachsender 
akkumulierter Dosis. Die Abhängigkeit wird in Abbildung 60 spektral und in Abbildung 61 für 
die Gesamtintensität (Nettopeakfläche � der spektralen Darstellung) wiedergegeben. 
Nach einer Bestrahlung von 500 Gy ist die Emissionsintensität aber unabhängig von der 
applizierten Gesamtdosis. Dies deckt sich auch mit den bisherigen Untersuchungen zur RL 
von BeO [120, 121]. 
 
  
Abbildung 60: Spektrale Verteilung der RL-Emission von BeO in Abhängigkeit der akkumu-
lierten Gesamtdosis 
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Abbildung 61: Verlauf der Intensität der RL-Emission von BeO (Nettopeakfläche � der 
spektralen Darstellung) in Abhängigkeit der akkumulierten Gesamtdosis 
 
Eine Verringerung des Sondenansprechvermögens durch eine mögliche Trübung des LWL 
konnte bis über eine integrale Dosis von 2 kGy hinaus nicht festgestellt werden. 
Die grüne Gerade in Abbildung 61 markiert zwei Perioden der Bestrahlungspause von 7 und 
14 Tagen. Innerhalb dieser Zeit hat sich die dauerhaft aufgezeichnete Umgebungs-
temperatur ߠ um etwa 1°C erhöht. Weder die Temperaturänderung noch die Bestrahlungs-
pause führten zu einer Änderung des Ansprechvermögens. Dennoch kann ein Temperatur-
einfluss nicht ausgeschlossen werden. Eine Diskussion möglicher Temperatureinflüsse sowie 
eine Skizzierung der Vorgehensweise zur Untersuchung dieser Einflüsse sind in Anhang H zu 
finden. 
Die Bestrahlung zur Reproduzierbarkeit der BeO-Sonde nahm insgesamt 23 Tage in 
Anspruch. Hinzu kommen 21 Tage Bestrahlungspause zur Untersuchung des Fadings. Um die 
Positionierungstoleranzen auf der Bestrahlungsstrecke zu minimieren, war die Sonde über 
die ganze Untersuchungszeit hinweg fest eingebaut. 
Keine der vorhergehenden Messungen mit Li2B4O7:Eu,Dy geben einen Hinweis auf eine 
Abhängigkeit von der akkumulierten Dosis im Ansprechvermögen dieses Detektormaterials. 
Daher wurde für diesen Detektor keine Langzeitmessung vorgenommen. 
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5 Zusammenfassung und Ausblick 
In der vorliegenden Arbeit wurden Verfahren zur lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungs-
messung unter Nutzung der Radiolumineszenz von BeO und Li2B4O7:Eu,Dy sowie der Optisch 
Stimulierten Lumineszenz von BeO entwickelt. Dazu wurden dünne, flexible Lichtwellenleiter 
aus PMMA und Quarzglas mit den strahlungssensitiven Leuchtstoffen BeO und Li2B4O7:Eu,Dy 
bestückt und gegen Umgebungslicht abgeschirmt. Das dosisleistungsproportionale RL und 
rtOSL-Licht wird mittels Einzelphotonensensor detektiert. Die optische Stimulation geschieht 
durch eine leistungsfähige, modulierbare blaue Laserdiode, deren Licht über einen 
Strahlteiler in den Lichtwellenleiter einkoppelt. Ein FPGA ermöglicht die Datennahme mit 
einer maximalen Abtastung von 10 ns. Die in Form von Zeitstempeln gespeicherten 
Rohdaten dienten der Untersuchung von Möglichkeiten der Eliminierung des Stem-Effekts, 
welcher den bedeutendsten Störeinfluss in lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungs-
messungen darstellt. 
Dosisleistungsmessung in gepulsten Strahlungsfeldern 
Die Lumineszenzlebensdauern der RL von BeO und Li2B4O7:Eu,Dy wurden bei Bestrahlung an 
einem medizinischen Linearbeschleuniger zu (29,9 ± 0,1) und (112 ± 3) µs bestimmt. Das 
Nachleuchten des Stem-Anteils klingt um zwei bis drei Größenordnungen schneller ab. Unter 
Ausnutzung dieser zeitlichen Charakteristik konnten zwei Verfahren zur stemfreien 
Dosisleistungsmessung in gepulsten Strahlungsfeldern realisiert werden. 
Die Trigger-Diskriminator-Methode erreicht für BeO und Li2B4O7:Eu,Dy bei Nutzung einer 
zusätzlichen Triggersonde oder einer externen elektronischen Triggerung eine vollständige 
Eliminierung des Stem-Effekts bei einer Diskriminatorzeit von 0,1 µs. 
Mit der Methode der künstlichen Totzeit ist für BeO eine Stem-Unterdrückung um den 
Faktor 22, für Li2B4O7:Eu,Dy um den Faktor 33 möglich. Für die Methode ist jedoch der 
Einfluss der Dosis pro Beschleunigerpuls auf die Wahl der künstlichen Totzeit zu 
berücksichtigen. Eine retrospektive Analyse der Abstände zwischen Zeitstempeln anhand der 
in dieser Arbeit dargestellten Histogramme ermöglicht die vollständige Trennung von Stem- 
und RL-Anteil unabhängig von der Pulsdosis. Diese Variante ist jedoch ungeeignet für 
zeitkritische Dosisleistungsmessungen. Kann die Problematik der Abhängigkeit von der 
Pulsdosis gelöst werden, besitzt die Methode der künstlichen Totzeit einige entscheidende 
Vorzüge. Größter Vorteil ist, dass keinerlei Synchronisierung von gepulster Strahlungsquelle 
und Detektor erforderlich ist. Die Auswertung kann dynamisch mit jedem eintreffenden 
Ereignis erfolgen, sodass diese Methode besonders von der Datennahme in Form von 
Zeitstempeln profitiert. Eine Vorauswahl der Zeitstempeldifferenzen größer der künstlichen 
Totzeit kann bereits direkt im FPGA erfolgen. Dies reduziert zusätzlich die zu bewältigende 
Datenmenge, sodass das System auch bei hohen Ereignisraten einsatzfähig bleibt. 
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Für die praktische Anwendung beider Varianten ist eine Ausgaberate des gemessenen 
Dosisleistungswertes im Bereich von 1 bis 10 s-1 geeignet. Einerseits ist diese Rate groß 
gegen die Frequenz der Bestrahlungspulse des Beschleunigers, sodass statistische 
Fluktuationen minimiert werden. Andererseits liefert sie mit hinreichender Wiederholrate 
Informationen für das Messpersonal. Für wissenschaftliche Zwecke besteht die Möglichkeit, 
auf die ungefilterten Rohdaten zurückzugreifen. 
Dosisleistungsmessung in ungepulsten Strahlungsfeldern 
In dieser Arbeit wurde erstmals die modulierte Stimulation (rtOSL) von BeO für Dosis-
leistungsmessungen in ungepulsten Strahlungsfeldern angewendet. Das rtOSL-Signal ist 
proportional zur Dosisleistung. Die Methode erlaubt eine vollständige Unterdrückung des 
Stem-Effekts. Das generierte rtOSL-Signal weist jedoch ein zeitliches Anwachsen auf, welches 
erst nach etwa einer Stunde in eine Sättigung übergeht. Die Lebensdauer dieses Verhaltens 
ist indirekt proportional zur Intensität der Stimulation, sodass durch eine Erhöhung der 
Stimulationsintensität am BeO das An- und Abklingen des Signals beschleunigt werden kann. 
Um den praxisrelevanten Bereich von Lebensdauern um 1 s zu erreichen, ist eine 
theoretische Erhöhung der Intensität um etwa drei Größenordnungen erforderlich. Dies 
kann nicht allein durch Vergrößerung des Diodenstroms erreicht werden. Vielmehr ist eine 
Kombination verschiedener Maßnahmen zielführend. Hauptaugenmerk sollte dabei der 
weiteren Reduktion von Streuung des Stimulationslichts durch verbesserte Einkopplung in 
den Lichtwellenleiter gelten. Eine zweite Maßnahme betrifft die Dimensionierung des BeO-
Detektors. 
Detektormaterialien 
Das etablierte OSL-Detektormaterial BeO ist für Dosisleistungsmessungen mittels RL und 
rtOSL einsetzbar. Die ermittelte Lumineszenzlebensdauer der OSL ist im Einklang mit 
bisherigen Veröffentlichungen. Durch Verwendung kleinerer bzw. flacherer BeO-Detektoren, 
beispielsweise Zylinder mit 0,2 - 0,5 mm Höhe, kann die starke Absorption von Stimulations- 
und Emissionslicht innerhalb der BeO-Detektoren verringert werden. Dies kann ebenfalls zu 
einer deutlichen Verbesserung der Zeitcharakteristik des rtOSL-Signals und der Orts-
auflösung führen. 
Es konnte die Eignung von dotiertem Li2B4O7 als RL-Detektormaterial gezeigt werden. Das 
Emissionsspektrum des Stoffs erlaubt die zusätzliche optische Filterung des Lumineszenz-
lichts für eine verbesserte Stem-Unterdrückung. Aufgrund des längeren RL-Nachleuchtens 
von Li2B4O7:Eu,Dy profitiert dieser Stoff noch mehr als BeO von zeitbasierten Methoden der 
Stem-Diskriminierung. Es ist zu prüfen, ob Li2B4O7:Eu,Dy mit einer niedrigen Konzentration 
an Europium und Dysprosium (im Bereich von 0,01 bis 0,1 %) oder einer anderen Dotierung 
niedrigerer Kernladungszahl vergleichbare Lumineszenzeigenschaften zeigt. Das würde die 
Gewebeäquivalenz verbessern. Der Stoff ist mit einer veränderten Stimulations- und 
Detektorkombination auf mögliche Anwendung der OSL zu testen.  
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Ortsauflösung 
Experimentell wurde für die Ortsauflösung der BeO-Sonde (1,6 ± 0,1) mm ermittelt. Eine 
dünnere Ummantelung des BeO-Chips würde zu einer weiteren Verbesserung der 
Ortsauflösung führen, da Streustrahlungsanteile aus dem Mantelmaterial reduziert werden. 
Reproduzierbarkeit 
Nach einer Bestrahlung von 500 Gy bleibt das RL-Ansprechvermögen der untersuchten BeO-
Sonden bis über eine integrale Dosis von 2 kGy hinaus dosisunabhängig. Einen Einfluss der 
Dosis auf die RL von Li2B4O7:Eu,Dy sowie auf die verwendeten Lichtwellenleiter konnte nicht 
festgestellt werden. 
Die Reproduzierbarkeit der rtOSL-Messungen wird maßgeblich durch den Grad der 
Ausleuchtung der Sonden bestimmt. Durch eine verbesserte Zeitcharakteristik und eine 
standardisierte Vorstimulation kann dieser Einfluss minimiert werden. 
Um die Langzeitstabilität eines lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungsmesssystems 
sicherzustellen, sind in regelmäßigen Abständen Kontrollmessungen unter bekannten 
Bestrahlungsbedingungen durchzuführen. Bei der Überschreitung einer maximalen 
Lebenszeitdosis sollte die Sonde ersetzt werden. 
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Anhang A: Alternative Technologien zur lichtwellenleiterbasierten 
Dosisleistungsmessung 
Neben lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungsmesssystemen existiert eine Reihe 
alternativer Messmethoden, die auf die in der Einleitung dieser Arbeit angesprochenen 
Anwendungen, mit dem Schwerpunkt medizinische Diagnostik und Therapie, abzielen. 
Die wichtigste Gruppe stellen dabei Systeme, die auf eine elektronische Leitung des 
Messsignals setzen. Durch die Wirkung ionisierender Strahlung wird hier im aktiven 
Messvolumen eine elektrische Ladung generiert, welche als Strom- oder Spannungssignal 
extern mit hoher Präzision gemessen werden kann. Vertreter dieser Gruppe sind 
insbesondere: 
 Silizium-Dioden (z.B. Dosimetry Diodes, PTW-Freiburg) [1] 
 Diamant-Detektoren (z.B. microDiamond-Detektoren, PTW-Freiburg) 
 MOSFET-Detektoren (z.B. mobileMOSFET, BEST medical) [2] sowie 
 kleinvolumige Ionisationskammern (z.B. PinPoint, PTW-Freiburg). 
Eine übersichtliche Darstellung der verschiedenen Detektorkonzepte ist in [3] zu finden. 
Die Signalübertragung auf elektronischem Wege benötigt elektrische Leiter, sodass alle 
Detektoren dieser Gruppe, im Gegensatz zu lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungs-
messsystemen, ungeeignet sind für den Einsatz in Magnetfeldern. Dies verhindert die 
Nutzung in MRT-gestützten Anwendungen. 
Ein weiterer Nachteil ist die Versorgungsspannung, die im Falle der Ionisationskammer 
einige hundert Volt betragen kann und ebenfalls über die Zuleitung zum Detektor geführt 
werden muss. 
Sowohl Dioden- als auch MOSFET-Detektoren sind nicht gewebeäquivalent. Dies 
beeinträchtigt das Energieansprechvermögen der Detektoren, sodass für Messungen in 
ausgedehnten Feldern, mit einem hohen niederenergetischen Streustrahlungsanteil, mit 
Aufbaukappen gearbeitet werden muss. 
Die Ionisationskammern mit ihren vergleichsweise großen Detektionsvolumina besitzen eine 
schlechtere Ortsauflösung als die anderen Methoden. 
Eine zweite Gruppe alternativer Technologien verwendet die Änderung der Transmissions-
eigenschaften speziell dotierter Lichtleiter durch ionisierende Strahlung [4]. Das durch einen 
bestrahlten LWL transmittierte Licht einer Konstantlichtquelle dient in diesem Fall als Maß 
für die akkumulierte Dosis. Das Verfahren erlaubt keine ortsaufgelösten Messungen entlang 
des LWLs. Zudem ist der Effekt am LWL irreversibel. Hinzu kommt die vergleichsweise hohe 
untere Nachweisgrenze, sodass das Verfahren allenfalls für integrierende Hochdosis-
anwendungen in kerntechnischen Einrichtungen zur Anwendung kommen kann. 
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Anhang B: Čerenkov-Spektrum 
Der dominierende Störeinfluss bei lichtwellenleiterbasierten Dosisleistungsmesssystemen ist 
der Stem-Effekt. Dieser wird maßgeblich verursacht durch die Generierung von Čerenkoǀ-
Strahlung durch geladene Teilchen, die den Lichtleiter schneller als das Licht queren. 
Aufgrund des kontinuierlichen Čerenkoǀ-Spektrums stellt die Eliminierung des Effekts eine 
große Herausforderung dar. Um den Einfluss von Teilchenenergie und optischen 
Eigenschaften des Mediums auf die Gestalt des Čerenkoǀ-Spektrums darzulegen, wird im 
Folgenden die Entstehung des Spektrums skizziert. Die Theorie von Frank und Tamm zur 
Entstehung von Čerenkoǀ-Strahlung wurde zusammen mit der Entdeckung durch Čerenkoǀ 
1958 mit dem Nobelpreis für Physik ausgezeichnet [1, 2]. 
Die Grenzbedingung für das Auftreten von Čerenkoǀ-Strahlung lautet 
 � > �m = c݊    bzǁ.   � >  ݊−ଵ (1) 
für die Geschwindigkeit � bzw. die relative Geschwindigkeit � des geladenen Teilchens im 
Medium mit der Brechzahl ݊ bzw. der Lichtgeschwindigkeit im Medium �m. Daraus folgt die 
Mindestenergie 
 ܧS = ݉ cଶ√ͳ − ͳ݊ଶ (2) 
des Teilchens mit der Masse ݉, die zur Erzeugung von Čerenkoǀ-Strahlung notwendig ist. 
Die spektrale Intensitätsǀerteilung der Čerenkoǀ-Strahlung kann nach der klassischen 
Theorie nach Frank und Tamm aus dem Dispersionsverhalten des umgebenden Mediums 
abgeleitet werden [3]. Nach Fülöp und Biró erfüllen die Fourier-Komponenten 
 �⃑ � = �݁ଶ݉e ଴݂�଴ଶ − �ଶ − i݃� ⃑ܧ � (3) 
die Schwingungsgleichung 
 dଶ�⃑ ሺ�ሻd�ଶ + ݃ d�⃑ ሺ�ሻd� + �଴ଶ�⃑ ሺ�ሻ = ଴݂ �݁ଶ݉e ⃑ܧ ሺ�ሻ (4) 
für die gedämpfte harmonische Oszillation des Polarisationsvektors �⃑ ሺ�ሻ im Medium 
(Lorentzoszillator) [4]. Hierbei sind � =  ʹπ݂ = ʹπ c/� die Kreisfrequenz, � die 
Anzahldichte der Atome, ݁ die Elementarladung, ݉e die Elektronenmasse, �଴ die 
Eigenfrequenz des Oszillators, ݃ die Dämpfungskonstante und ⃑ܧ ሺ�ሻ die elektrische 
Feldstärke am Ort � = � ⋅ � , verursacht durch das durchfliegende geladene Teilchen. 
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Aus dem Zusammenhang zwischen elektrischer Feldstärke ⃑ܧ ሺ�ሻ, elektrischer Flussdichte ⃑ܦ ሺ�ሻ und Polarisationsvektor �⃑ ሺ�ሻ, 
 ⃑ܦ � = ⃑ܧ � + 4� �⃑ � =  �ሺ�ሻ ⃑ܧ � , (5) 
kann durch Einsetzen von (3) ein Ausdruck zur Modellierung des Verlaufs der benötigten 
dielektrischen Funktion 
 �ሺ�ሻ = ͳ + �݁ଶ݉e ଴݂�଴ଶ − �ଶ − i݃� (6) 
des Mediums gewonnen werden. Aus der dielektrischen Funktion �ሺ�ሻ können die 
frequenzabhängigen Größen Brechungsindex und Absorptionskoeffizient des Mediums 
abgeleitet werden. Der Realteil ℜ(�ሺ�ሻ) der dielektrischen Funktion entspricht dabei dem 
Brechungsindex. Er kann in der Formel von Frank und Tamm [3] für die spektrale 
Intensitätsverteilung gemäß 
 �ሺ�ሻ ∝ ቆ�ଶ − ͳℜ(�ሺ�ሻ)ቇ� (7) 
eingesetzt werden. Abbildung 1 zeigt exemplarisch den Verlauf des Realteils von �ሺ�ሻ in 
Wasser nach [4] und die daraus resultierende Intensitätsǀerteilung der Čerenkoǀ-Strahlung 
für die in Tabelle 1 dargestellten Elektronengeschwindigkeiten bzw. -energien. 
 
Tabelle 1: Beispiele für Elektronengeschwindigkeiten zur Erzeugung von Čerenkoǀ-Strahlung 
relativistische Geschwindigkeit kinetische Energie � / keV Gesamtenergie � = � + �� / keV � = � / � 1 / �� 
0,75 1,769 264 775 
0,8 1,563 340 852 
0,9 1,235 661 1172 
0,999 1,002 10918 11429 
 
Die niedrigste aufgeführte Elektronengeschwindigkeit (� = 0,75) entspricht dabei nach 
Gleichung (1) der Grenzbedingung für die Entstehung ǀon Čerenkoǀ-Strahlung in Wasser 
(݊ = 1,33). Sie ist in Abbildung 1 als gestrichelte Gerade dargestellt. 
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Abbildung 1: Herleitung der Intensitätsverteilung der Čerenkoǀ-Strahlung für verschiedene 
Elektronengeschwindigkeiten � in Wasser (݊ = 1,33) nach [4]. Oben: Realteil 
der dielektrischen Funktion �ሺ�ሻ. Unten: spektrale Intensitätsverteilung der 
Čerenkoǀ-Strahlung gemäß Formel (7). 
 
Das Spektrum der Čerenkoǀ-Strahlung ist bis hin zu einer unteren Grenze für die 
Wellenlänge kontinuierlich verteilt und besitzt ein Intensitätsmaximum im ultravioletten bis 
blauen Bereich. Nach Formel (7) sind sowohl Lage und Höhe des Intensitätsmaximums als 
auch die minimale Wellenlänge, bzw. die Maximalenergie des Čerenkoǀ-Spektrums, 
abhängig von der Geschwindigkeit des passierenden Teilchens.  
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Anhang C: Herstellung der Sonden 
Aufbauend auf den Erfahrungen vorheriger Arbeiten ([1–3]) wurde das Vorgehen zur 
Fertigung der Sonden weiter verbessert. Grundlegende Unterschiede zur bisher doku-
mentierten Herstellung bestehen in der Art der verwendeten Lichtwellenleiter (PMMA mit 
großem Querschnitt anstelle von Quarzglas) und den Leuchtstoffen (BeO und Li2B4O7:Eu,Dy 
als gesinterte Keramik bzw. Kristall). Die Auswahl der Komponenten sowie die Anpassung 
der Herstellungsschritte zielen auf eine verbesserte Reproduzierbarkeit in der Fertigung 
sowie auf erhöhte Flexibilität, Stabilität und ein vergrößertes Ansprechvermögen der 
Sonden. Die Schritte werden in den folgenden Abbildungen skizziert. 
 
     
 
Abbildung 1: Vorbereitung des Lichtwellenleiters. Links: Schneiden und Entfernen des 
Mantels, Rechts: Polieren 
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Abbildung 2: Befestigung des Leuchtstoffes auf dem LWL mit transparentem Epoxidharz 
(Epo-Tek 301-2, Epoxy Technology [4]), 24 h Aushärtung 
 
     
 
Abbildung 3: Umhüllung von Leuchtstoff und LWL mit lichtundurchlässigem Epoxidharz 
(Epo-Tek 320, Epoxy Technology [5]), 48 h Aushärtung 
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Abbildung 4: Herauslösen aus der Form, Entfernung der Grate 
 
     
 
Abbildung 5: Zusätzlicher Mantel aus Schrumpfschlauch zur Erhöhung der Stoßresistenz, 
fertige Sondenspitze 
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Anhang D: Totzeitkorrektur 
Jedem registrierten Photonenereignis folgt eine Zeitspanne, in der der Lichtdetektor nicht 
sensitiv auf Ereignisse ist. Diese Zeitspanne ist die Totzeit. Ursachen sind Ladungstransport- 
und Vervielfältigungsprozesse innerhalb der Photosekundärelektronenvervielfacher der 
verwendeten EPS sowie die Trägheit der nachgeschalteten Elektronik. 
Man unterscheidet paralysierendes und nichtparalysierendes Verhalten eines Detektors. Im 
paralysierenden Fall verlängert sich die Zeitspanne der Insensitivität um eine weitere Totzeit, 
sobald innerhalb der Totzeit ein weiteres Ereignis stattfindet. Im nichtparalysierenden Fall 
gibt es keine Verlängerung. Ereignisse innerhalb einer Totzeit haben keinerlei Auswirkung. 
Die beiden Verhalten sind in Abbildung 1 skizziert. Im Beispiel werden für den 
nichtparalysierenden Fall sechs der neun echten Ereignisse detektiert. Der paralysierende 
Detektor registriert lediglich fünf Ereignisse. 
 
 
 
Abbildung 1: Paralysierendes und nichtparalysierendes Verhalten eines EPS 
 
Das Totzeitverhalten der Detektoren kann für hohe Zählraten zu einer signifikanten 
Unterschätzung der wahren Ereignisrate führen. Insbesondere in intensiven Strahlungs-
feldern bzw. während intensiver Bestrahlungspulse ist der lineare Zusammenhang zwischen 
Intensität des Lumineszenzlichts und registrierter Ereignisrate nicht mehr gegeben.  
Es gibt jedoch verschiedene Möglichkeiten, den Totzeiteffekt zu korrigieren. Durch eine 
Korrektur wird der Linearitätsbereich des EPS nach oben erweitert und somit der 
Dynamikbereich des Messsystems vergrößert. Die Korrekturmethoden setzen genaue 
Kenntnis über die Natur der zugrunde liegenden Zählstatistik oder das konkrete Verhalten 
des jeweiligen Detektors voraus. Im Folgenden sollen zwei wichtige Methoden der 
Totzeitkorrektur am Beispiel der in dieser Arbeit verwendeten EPS dargestellt werden. 
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Korrekturformel für nichtparalysierende Detektoren 
Paralysierendes und nichtparalysierendes Verhalten sind modellhafte Beschreibungen. Ein 
realer Detektor lässt sich im Allgemeinen nur durch eine Kombination beider Modelle 
darstellen. 
Für die Messung des Totzeitverhaltens des verwendeten EPS H10682-210 (Hamamatsu) kam 
ein Aufbau mit zwei Ulbrichtkugeln zum Einsatz [1]. Das durch Blenden in seiner Intensität 
regulierbare Licht der verwendeten Deuteriumlampe koppelt dabei in die erste Kugel ein. 
Dort findet eine Referenzmessung der Lichtintensität mit einer Photodiode statt. Die zweite 
Ulbrichtkugel koppelt an die erste, sodass die Lichtintensität in der zweiten Kugel deutlich 
reduziert gegenüber, aber in einem festen Verhältnis zur Intensität in Kugel eins ist. Der 
Verdünnungsfaktor ergibt sich dabei aus dem Verhältnis der Fläche der Kopplungsapertur 
zur Gesamtinnenfläche einer Ulbrichtkugel. Der EPS misst in der zweiten Ulbrichtkugel das 
stark verdünnte Licht. Durch Variation der Intensität der Lichtquelle werden Ereignisraten 
zwischen 10
3
 und 2,5 ⋅ 107 s-1 im EPS generiert. In Abbildung 2 ist die generierte Ereignisrate �̇ über dem Nettostrom der Photodiode aufgetragen. Die Messung wurde mit einem 
paralysierenden und einem nichtparalysierenden Modell approximiert. 
 
  
Abbildung 2: Messung des Totzeitverhaltens des EPS nach [1] 
 
Die Untersuchung zeigt, dass die verwendeten EPS bis oberhalb von 10
7
 Ereignissen pro 
Sekunde als nichtparalysierende Detektoren beschrieben werden können. Dazu muss die 
vom Hersteller angegebene Totzeit (20 ns) leicht auf 21 ns erhöht werden [1].  
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Für nichtparalysierende Detektoren gilt mit der wahren Zählrate ݊, der gemessenen Zählrate ݉ und der Totzeit � für ein festes betrachtetes Zeitintervall der Länge �: 
 ݊ ⋅ �  … ist die wahre Anzahl der Ereignisse im Zeitintervall der Länge � ݉ ⋅ �  … ist die gemessene Ereigniszahl im Zeitintervall der Länge � ݊ ⋅ � −  ݉ ⋅ �   … ist die Anzahl nicht registrierter Ereignisse innerhalb von � ݉ ⋅ � ⋅ �  … ist die Gesamtlänge der Totzeitintervalle innerhalb von � ݊ ⋅ ݉ ⋅ � ⋅ �  … ist die Anzahl wahrer Ereignisse 
innerhalb der Gesamtlänge der Totzeitintervalle. 
 
Dann entspricht die Anzahl nichtregistrierter Ereignisse innerhalb eines betrachteten 
Intervalls der Länge � 
 ݊ ⋅ � −  ݉ ⋅ �  =  ݊ ⋅ ݉ ⋅ � ⋅ �  (1) 
der Anzahl wahrer Ereignisse innerhalb der Gesamtlänge der Totzeitintervalle. Daraus folgt 
die Korrekturformel 
 ݊ = ݉1 − ݉ ⋅ �  (2) 
für die wahre Zählrate. Der Zusammenhang zwischen wahrer, gemessener und 
totzeitkorrigierter Zählrate ist für einen der verwendeten EPS (Totzeit 21 ns) in Abbildung 3 
dargestellt. Die relative Abweichung des Detektors von einem idealen Detektor ohne 
Totzeitphänomen (� = 0, ݉ = ݊) ist in Abbildung 4 zu finden. 
Durch Anwendung der Korrekturformel wird die Obergrenze des Linearitätsbereich des EPS 
um fast eine Größenordnung von 5 ⋅ 106 s-1 auf 2 ⋅ 107 s-1 erweitert, unter der Bedingung, 
dass der relative Korrekturfaktor 10% nicht übersteigt [2]. 
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Abbildung 3: Detektorantwort eines H10682-210 EPS mit 21 ns Totzeit. Vergleich von 
wahrer, gemessener und totzeitkorrigierter Zählrate 
 
 
Abbildung 4: Relative Abweichung der Detektorantwort des H10682-210 EPS mit 21 ns 
Totzeit vom linearen Zusammenhang ݉ = ݊. Vergleich mit und ohne 
Totzeitkorrektur 
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Totzeitkorrektur mittels Ereignisabstandsdarstellungen 
Die Messung zufallsverteilter Photonenereignisse, deren mittlere Rate mit der Dosisleistung 
bzw. mit der Intensität der Stimulation variiert, stellt einen (inhomogenen) Poissonprozess 
dar. Damit sind die Abstände zwischen den Ereignissen exponentialverteilt. Werden die 
Abstände, wie in Abschnitt 3.5 beschrieben, in ein Histogramm eingetragen, so weicht die 
resultierende Verteilung durch den Einfluss der Totzeit von einer reinen 
Exponentialverteilung ab. Der Ausschnitt eines Beispielhistogramms einer totzeitbehafteten 
Messung ist in Abbildung 5 dargestellt. 
 
 
Abbildung 5: Histogramm einer (totzeitbehafteten) BeO-Messung am LINAC, 200 cGy 
integrale Dosis. Totzeit des EPS 21 ns 
 
In den drei niedrigsten Histogrammeinträgen (0 ns, 10 ns und 20 ns) ist der Totzeiteffekt 
sichtbar. Durch Approximation der Schiefe des Histogramms lässt sich der 
Verteilungsparameter der Exponentialverteilung näherungsweise ermitteln und die 
fehlenden Einträge ergänzen. Abbildung 6 skizziert das Vorgehen. 
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Abbildung 6: Totzeitkorrektur mittels Histogramm am Beispiel einer (totzeitbehafteten) 
BeO-Messung am LINAC, 200 cGy integrale Dosis. Totzeit des EPS 21 ns 
 
Ist der Verteilungsparameter der Exponentialverteilung bekannt, ist es möglich, exponential-
verteilte Zeitstempelabstände für die Totzeitbereiche auszulosen. Diese können an die 
vorhandene Messung angefügt werden. Dieses Vorgehen erlaubt die Totzeitkorrektur der 
Messung auf Zeitstempelebene [3]. Weitergehende Analysemöglichkeiten sind anschließend, 
wie bei den ursprünglichen Rohdaten, in vollem Umfang verfügbar. 
In der vorliegenden Arbeit kamen beide vorgestellten Methoden zum Einsatz. Für 
Zeitstempeldifferenzenhistogramme kam an gegebener Stelle die Totzeitkorrektur mittels 
Ereignisabstandsdarstellungen zum Einsatz. Alle weiteren Korrekturen erfolgten mittels 
Korrekturformel (2). Beide Varianten sind hinsichtlich der Güte der Korrektur im 
betrachteten Bereich der Ereignisraten gleichwertig [3]. 
 
[1] W. Ullrich, Totzeitverhalten von EPS, Interne Dokumentation, AG Strahlungsphysik, TU 
Dresden, 2016. 
[2] Hamamatsu Photonics Deutschland GmbH, Photon Counting Heads H10682 Series, 2016. 
[3] J. Sponner, Totzeitkorrektur TS-DTC 1.0, Interne Dokumentation, AG Strahlungsphysik, 
TU Dresden, 2017. 
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Anhang E: Spektrale Messungen mittels  
Monochromator und Einzelphotonensensor 
Aufbau und Funktionsweise 
Die Messung der in der vorliegenden Arbeit dargestellten Emissions- und Transmissions-
spektren erfolgt unter Nutzung eines SpectraPro-150 Monochromators der Firma Acton 
Research Corporation [1]. Dem Gerät liegt das Prinzip eines astigmatismuskorrigierten 
Czerny-Turner Monochromators zugrunde. Der Aufbau ist in Abbildung 1 dargestellt. 
 
Abbildung 1: Aufbau eines Czerny-Turner Monochromators nach [2] 
 
Das zu analysierende, polychromatische Licht der Lichtquelle L tritt durch den Eingangs-
spalt SP1 und wird danach auf den ersten Hohlspiegel HS1 mit der Brennweite �ଵ reflektiert. 
Dieser parallelisiert das Licht, welches auf das gegenüberliegende, drehbare optische 
Gitter G fällt. Dort werden die verschiedenen monochromatischen Anteile unter 
verschiedenen Winkeln auf den zweiten Hohlspiegel HS2 mit der Brennweite �ଶ reflektiert. 
Durch diesen erfolgt, je nach Stellung des Gitters, eine Selektion der Wellenlängen, indem 
ein Anteil eines schmalen Wellenlängenbereichs auf den Ausgangsspalt SP2 fokussiert wird. 
Das austretende Licht kann von einem Lichtdetektor D gemessen werden. Der Aufbau des 
SpectraPro-150 Monochromators ist in Abbildung 2 dargestellt. 
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Abbildung 2: Aufbau des SpectraPro-150 Monochromators. Bezeichnungen wie in 
Abbildung 1 mit zusätzlichem Spiegel S hinter dem Eingangsspalt 
 
Ein Monochromator lässt sich im Allgemeinen über die drei wichtigsten Grundeigenschaften 
Auflösungsvermögen, Dispersion und Transmission charakterisieren. 
Ausschlaggebend für die Auflösung des Monochromators sind die Spaltbreite Δ�, die 
Liniendichte � des Reflexionsgitters sowie die Aberration des optischen Systems mit der 
Brennweite der Hohlspiegel � und dem Betrachtungswinkel �, welcher sich aus der 
Geometrie des Systems ergibt. 
Ein- und Ausgangsspalt des Monochromators SP-150 sind in Breiten von 10 µm bis 3 mm 
einstellbar. Die Spalthöhe beträgt je 4 mm. Es stehen zwei Reflexionsgitter zur Verfügung, 
die Arbeitsbereiche zwischen 200 und 950 nm abdecken. Die Daten sind in Tabelle 1 
zusammengefasst.  
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Tabelle 1: Gitter des Monochromators [3] 
Gitter 1 2 
Liniendichte �  / Linien/mm 600 150 
Wellenlänge maximaler 
Transmission (Blaze) / nm 
300 500 
Arbeitsbereich / nm 200 - 500 330 - 950 
 
Laut Hersteller beträgt für ein Gitter mit 1200 Linien/mm bei einer Spaltbreite von 10 µm die 
Auflösung 0,4 nm. Nach der Formel für das spektrale Auflösungsvermögen eines 
Gittermonochromators 
 Δ� = Δ� ⋅ cos �� ⋅ � ⋅  1� ∝  1� (1) 
skaliert die Größe indirekt zur Liniendichte, sodass bei gleicher Spaltbreite die Auflösung, die 
mit Gitter 1 erreicht werden kann, 0,8 nm beträgt [4]. Wird nicht der komplette 
Eingangsspalt beleuchtet, so führt dies zu einer Verschlechterung des Auflösungsvermögens. 
Die Dispersion eines Monochromators, also die Abhängigkeit des Beugungswinkels von der 
Wellenlänge des einfallenden Lichts, bestimmt dessen Arbeitsbereich. Für höhere 
Beugungsordnungen � kann es zur Überlagerung verschiedener Wellenlängenbereiche 
unter dem gleichen Beugungswinkel kommen. Zum Beispiel ist eine Überlagerung des (stark 
gebeugten) roten Spektralanteils in erster Ordnung mit dem (schwach gebeugten) violetten 
Anteil zweiter Beugungsordnung denkbar. Für diesen Fall würden Anteile unterschiedlicher 
Wellenlänge gleichzeitig auf dem Ausgangsspalt abgebildet werden. Dies verursacht 
zusätzliche virtuelle Peaks im gemessenen Spektrum bei ganzzahligen Vielfachen der realen 
Emissionswellenlänge. Alle spektralen Darstellungen dieser Arbeit wurden auf diese Effekte 
hin überprüft. 
Die Transmission des Monochromators ist definiert als das Verhältnis der Intensitäten 
monochromatischen Lichts an Ein- und Ausgang bei Einstellung der jeweiligen Wellenlänge. 
Sie wird maßgeblich durch die Breite von Ein- und Ausgangsspalt, vom Reflexionsgrad der 
Hohlspiegel und des Gitters sowie von der Abbildungsleistung des Aufbaus bestimmt. 
Für Ein- und Ausgangspalt des Monochromators SP-150 wurden Adapter entworfen, die 
einen Anschluss an das SM1-Tubussystem ermöglichen. So können weitere regelbare 
Blenden und Abstandsstücke angebracht werden. Diese dienen der zusätzlichen Paral-
lelisierung des zu analysierenden Lichts. Der Anschluss einer Ulbrichtkugel ist ebenfalls 
möglich. Beide Varianten können genutzt werden, um unter Berücksichtigung der 
Transmission des Monochromators die Intensität des zu analysierenden Lichts auf die 
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Sensitivität des Lichtdetektors anzupassen. Hinter dem Ausgangsspalt wird das vom 
Monochromator transmittierte Licht durch einen EPS mit Bialkali-Photokathode (H10682-
210) oder einen EPS mit GaAs-Photokathode (H7421-50) (Hamamatsu) detektiert. Die 
spektrale Sensitivität der beiden Sensoren wird in Abbildung 3 verglichen. Hierzu ist die je 
Lichtleistung � generierte Ereignisrate �̇ in Abhängigkeit der Wellenlänge des einfallenden 
Lichts aufgetragen. Die EPS decken einen Arbeitsbereich von 250 bis 880 nm ab. 
 
 
Abbildung 3: Spektrale Empfindlichkeit der EPS mit Bialkali- und GaAs-Photokathode nach 
[5, 6]. Ereignisrate �̇ je Lichtleistung � in Abhängigkeit der Wellenlänge und 
Arbeitsbereich der EPS mit �̇ / � >  5 ⋅ 104 s-1pW-1 (schwarzer Pfeil) 
 
Ein eigens entwickeltes Programm steuert die Abläufe von Monochromator und EPS. Zu Test 
und Kalibrierung des Systems wurden markante Emissionslinien bekannter Referenz-
lichtquellen vermessen. 
Anwendungsbeispiele 
Der beschriebene Aufbau dient der Messung von Emissions- und Transmissionsspektren, die 
in dieser Arbeit vorrangig zur Charakterisierung der verwendeten Leuchtstoffe, der 
Stimulationslichtquellen und zum Test der optischen Filter genutzt werden. 
Weiterhin findet der Aufbau Anwendung bei spektralen Verfahren zur Reduktion des Stem-
Signals. Die in Abschnitt 2.5 skizzierteŶ MethodeŶ „Optische Filterung“ und „Spektrale 
Analyse“ sollen an dieser Stelle mit einer Darstellung der durchgeführten Experimente 
weiter vertieft und veranschaulicht werden. 
Die Bestrahlung erfolgte jeweils mit der Sr-90/Y-90-Quelle ((92 ± 14) MBq, (3,6 ± 0,5) Gy/h). 
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Abbildung 4 zeigt die spektralen Intensitätsverteilungen einer RL-Rubin-Sonde, gemessen 
mit dem EPS H7421-50. Es wurden zwei Messungen durchgeführt. Bei der ersten wurde eine 
große Strecke LWL mit bestrahlt, was einen ausgeprägten Stem-Anteil zur Folge hat. Die 
zweite Messung erfolgte, indem ausschließlich der Rubin bestrahlt wurde, sodass in diesem 
Fall der Stem-Anteil vernachlässigbar ist. Beiden Kurven gemein ist die intensive RL-Emission 
von Rubin um 694 nm. 
 
 
Abbildung 4: Optische Filterung mittels Bandpassfilter zur Reduktion des Stem-Signals am 
Beispiel einer Rubin-RL-Sonde 
 
Weiterhin ist in Abbildung 4 die Transmission des Bandpassfilters BrightLine 689/23-25 von 
Semrock, Inc. mit eingezeichnet [7]. Der Filter blockt Licht außerhalb des Durchlassbereichs 
um mehr als fünf Größenordnungen, sodass der Stem-Anteil deutlich reduziert werden kann. 
Stem-Anteile, die innerhalb des Durchlassbereichs liegen, können jedoch nicht eliminiert 
werden. Lichtwellenleiterbasierte Dosisleistungsmessung am Beispiel einer Rubin-Sonde 
unter Nutzung der optischen Filterung wird in [8] ausführlich beschrieben. 
Soll auch der Stem-Anteil eliminiert werden, welcher sich im gleichen Wellenlängenbereich 
befindet wie die RL-Emission, muss auf die Methode der spektralen Analyse zurückgegriffen 
werden. Die Aufnahme des Emissionsspektrums, welches im obigen Beispiel für die optische 
Filterung nur der Anschaulichkeit gedient hat, ist nun essenzielles Mittel zur Stem-
Eliminierung. Im Experiment wurde die spektrale Verteilung des RL-Signals einer YVO4:Eu-
Sonde (mit und ohne Stem-Anteil) aufgenommen. Dieses ist zusammen mit einer spektralen 
Darstellung des reinen Stem-Signals in Abbildung 5 gezeigt. 
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Abbildung 5: Spektrale Separation des RL-Signals am Beispiel einer YVO4:Eu-Sonde mit 
Lichtleiter aus PMMA 
 
Im Vergleich zu Abbildung 4 sind die RL-Emissionspeaks schwächer ausgeprägt und liegen im 
schiefen Stem-Untergrund. Durch Gaussapproximation lässt sich aber deren Inhalt 
bestimmen und so der RL-Anteil separieren. Auch die Differenzbildung zwischen den beiden 
spektralen Darstellungen „RL + Steŵ“ uŶd „Steŵ“ liefert eiŶ vollstäŶdig uŶgestörtes RL-
Signal. Nachteil dieser Methode ist der stark erhöhte Zeitaufwand zur Aufnahme und 
Analyse der Spektren. 
 
[1] Acton Research Corporation, SpectraPro-150 - Operating Instructions, 1993. 
[2] M. Czerny, A.F. Turner, Über den Astigmatismus bei Spiegelspektrometern, Z. Für Phys. 
61 792–797, 1930. 
[3] Acton Research Corporation, SpectraPro Gratings - Data Sheet, 2000. 
[4] W. Pfeiler, Experimentalphysik - Optik, Strahlung, Berlin, Boston, de Gruyter, 2017. 
[5] Hamamatsu Photonics Deutschland GmbH, Photon Counting Heads H10682 Series, 2016. 
[6] Hamamatsu Photonics Deutschland GmbH, Metal package PMT with Cooler Photon 
Counting Head H7421 Series, 2012. 
[7] Semrock, Inc., Datenblatt 689/23 BrightLine HC. [Online]. Verfügbar unter: 
https://www.semrock.com/filterdetails.aspx?id=ff01-689/23-25. [Zugegriffen: 
10.05.2017]. 
[8] K.J. Jordan, Evaluation of ruby as a fluorescent sensor for optical fiber-based radiation 
dosimetry, Proc SPIE 2705 170–178, 1996. 
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Anhang F: Laserschutzgehäuse für OSL-Untersuchungen 
Die Verwendung von Laserdioden als Stimulationslichtquellen für die Anwendung in 
lichtwellenleitergekoppelten Dosisleistungsmesssystemen bieten Vorteile gegenüber 
herkömmlichen LEDs. Laserlicht ist deutlich besser fokussierbar als das Licht einer LED und 
kann so effizienter in den LWL eingekoppelt werden. Das schmalbandige Emissionsspektrum 
einer Laserdiode ist hervorragend geeignet für die Trennung zwischen Stimulations- und 
Lumineszenzlicht durch optische Filter. 
Die in dieser Arbeit verwendeten Laserdioden verfügen über eine maximale optische 
Leistung von 1,6 Watt. Sie sind somit als Laser der Kategorie 4 einzuordnen, für deren 
Betrieb geeignete Schutzmaßnahmen zu treffen sind. 
Da die bisherigen konventionellen OSL-Systeme der AG Strahlungsphysik ausschließlich mit 
LEDs arbeiten, konnte nicht auf bestehende Technologie zurückgegriffen werden. Daher 
wurde im Rahmen dieser Arbeit ein Teststand entworfen. 
Dieses Laserschutzgehäuse ermöglicht einen sicheren Betrieb von Lasern (auch mit offenem 
Strahlengang) und bietet zusätzlich einen vom Umgebungslicht abgeschirmten Raum für 
lichtempfindliche Experimente. Es besitzt die folgenden Spezifikationen: 
 
- lichtdichte Einhausung optischer Aufbauten, d.h. Abschirmung von Laserlicht nach 
außen und Blockung von Umgebungslicht nach innen 
- Maße (H x B x T): 80 x 100 x 80 cm³ (außen), circa 70 x 90 x 70 cm³ (innen) 
- Interlocksystem mit automatischer Abschaltung des Lasers beim Unterbrechen von 
einem der zwei unabhängigen Türkontakte auf RFID-Basis 
- Not-Aus, integriert in das Interlocksystem 
- abschließbare Tür 
- Innenbeleuchtung (optional) 
- 4 x 230 V Spannungsversorgung 
- Durchführungen für Gerätesteuerung, Messleitung, Spannungsversorgung etc.: 
3 x RS232, 4 x USB, 1 x Ethernet, 3 x BNC, 4 x Banane, 1 x Hohlstecker (5,5/2,1 mm), 
1 x Universaldurchführung (Labyrinth) mit SM1-Gewinde-Anschluss 
- Webcam mit Rotlicht-Innenbeleuchtung  
- Messerde und 
- Möglichkeit für Erweiterung mit EMV-Schutz. 
 
Das Laserschutzgehäuse ist in Abbildung 1 und 2 dargestellt. 
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Abbildung 1: Laserschutzgehäuse mit Lasersteuerung, Außenansicht 
 
Abbildung 2: Laserschutzgehäuse, Innenansicht, Messaufbau mit zwei Ulbrichtkugeln zur 
Charakterisierung des Stimulationslichts 
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Anhang G: Bestrahlungseinrichtungen 
Bei den in der vorliegenden Arbeit dargestellten Experimenten wurden sowohl 
Radionuklidquellen als auch zwei gepulste Strahlungsquellen in Form eines medizinischen 
Linearbeschleunigers und eines mobil einsetzbaren Röntgengenerators verwendet. Diese 
sollen im Folgenden charakterisiert werden. 
Radionuklidquellen 
In der AG Strahlungsphysik steht eine Auswahl an Radionuklidquellen zur Verfügung, die zum 
Test und zur Kalibrierung der RL- und OSL-Sonden geeignet sind. Eine Übersicht der 
verwendeten Quellen ist in Tabelle 1 gegeben. 
 
Tabelle 1: Radionuklidquellen 
 
Nuklid Sr-90 / Y-90 Cs-137 / Ba-137m 
Kernumwandlungen β− / β− β− / γ / e− 
Energien 
ܧஒmax = 0,546 MeV / ܧஒmax = 2,28 MeV ܧஒmax = 512 keV ܧஓ = ܧe+ܧB = 661,7 keV 
Halbwertszeit des 
Mutternuklids 
�ଵ/ଶ = 28,79 a �ଵ/ଶ = 30,17 a 
Aktivität � = (92 ± 14) MBq � = (105 ± 104) MBq 
Referenzdatum 04.08.2017 04.08.2017 
Hauptemission des 
Nutzstrahlenfeldes 
β− ܧஒmax = 2,28 MeV γ ܧஓ = 661,7 keV 
Dosisleistung 
Luftkermaleistung 
̇ܦ = (3,6 ± 0,5) mGy/h 
- 
- �̇ = (8,6 ± 0,9) mGy/h 
Referenzabstand (2,0 ± 0,1) cm (100 ± 0,5) cm 
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Für die Experimente zur Untersuchung der rtOSL ist es erforderlich, optische Laser-
Stimulation und Bestrahlung der Messsonde unabhängig voneinander zu steuern. Das 
Öffnen und Schließen der verwendeten Sr-90/Y-90-Quelle muss dabei von außerhalb des 
Laserschutzgehäuses (siehe Anhang F) fernsteuerbar sein. Dafür wurde ein Shutter-
Mechanismus entworfen (Abbildung 1). 
 
 
 
Abbildung 1: Shutter (grau) mit Schrittmotor (schwarz) zum ferngesteuerten Öffnen und 
Schließen der Sr-90/Y-90-Quelle (gelb), mit Sondenhalter (transparent) und 
rtOSL-Sonde (rot) 
 
Ein programmierbarer Schrittmotor (MCD EPOS P 60W, Maxon Motor AG [1]) bewegt ein 
6 mm dickes Kreissegment aus Aluminium, welches in senkrechter Stellung die Bestrahlung 
der Sonde freigibt. Das Öffnen und Schließen der Quelle wurde mittels Webcam überwacht 
(Abbildung 2). 
 
        
Abbildung 2: Shutter-Mechanismus, Webcam-Aufnahme mit geschlossener (links) und 
geöffneter Sr-90/Y-90-Quelle  
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Medizinischer Linearbeschleuniger 
Der in Abbildung 3 dargestellte medizinische Linearbeschleuniger (LINAC) der Firma Elekta 
liefert Photonenstrahlung der Maximalenergie 6 bzw. 15 MV. Die Sonden werden in 10 cm 
Tiefe in einem RW3 Plattenphantom im Strahlungsfeld positioniert. Ein Satz PMMA-Platten 
mit angepassten Bohrungen erlaubt die genaue Ausrichtung und Fixierung der Sonde im 
Phantom und vermeidet Luftspalten in der unmittelbaren Umgebung der Sonde. Der 
Abstand zwischen Quelle und Detektor beträgt für alle Messungen 100 cm. Die Feldgröße 
kann zwischen 10 × 10 cm2 und 34 × 34 cm2 variiert werden. 
Die vom Betriebspersonal am Beschleuniger eingestellte Dosisleistung wird automatisch 
durch die Einstellung der Frequenz der Makropulsung realisiert und liegt für alle 
durchgeführten Messungen im Bereich von 33 bis 550 cGy/min ± 3 cGy/min [2]. 
 
 
 
Abbildung 3: Medizinischer Linearbeschleuniger der Firma Elekta, RW3-Plattenphantom auf 
der Patientenliege 
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Abbildung 4: RW3-Plattenphantom mit RL-Sonde im PMMA-Adapter 
 
 
 
Abbildung 5: RL-Sonde im Wasserphantom  
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Röntgeneinrichtung 
Der mobil einsetzbare Inspector Röntgengenerator XR 200 der Firma Golden Engineering 
erzeugt gepulste Röntgenstrahlung [3]. Bei der ferngesteuerten Auslösung wird über den 
austauschbaren Akkumulator ein Kondensator bei einer Spannung von 150 kV geladen und 
anschließend über eine Funkenstrecke periodisch entladen, um Elektronen in der 
Kaltkathodenröhre auf eine Wolframanode zu beschleunigen. Dort werden sie abgebremst 
und erzeugen Bremsstrahlung der Maximalenergie 150 keV sowie charakteristische 
Röntgenstrahlung. Die Röntgeneinrichtung verschießt 1 bis 99 Pulse mit einem mittleren 
Pulsabstand von 40 ms und einer mittleren Pulslänge von 50 bis 60 ns. Die Dosis je Puls liegt 
laut Hersteller im Bereich von 26 bis 40 µSv in 30 cm Abstand zur Quelle. 
 
 
Abbildung 6: Bestrahlung am Röntgengenerator 
 
[1] Maxon Motor AG, MCD EPOS P 60 W Hardware Reference, 2011. 
[2] H. Blank, Private Mitteilung, Unterweisung Elekta Synergy Linearbeschleuniger, 
Strahlentherapie Distler, Pirna, 2017. 
[3] Golden Engineering, Inc., Bedienerhandbuch Inspector Röntgengenerator XR 200, 2009. 
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Anhang H: Korrektur von Temperatureinflüssen 
Bei der Konzeption lichtwellenleiterbasierter Dosisleistungsmesssysteme sind zahlreiche 
Temperatureinflüsse zu beachten. Im Folgenden sind die wichtigsten Einflussfaktoren 
aufgeführt. 
• Lumineszenzausbeute und Emissionsspektrum der Leuchtstoffe [1–3] 
• Zeitkonstanten der Lumineszenz [4] 
• Sensitivität der Photokathode des EPS [5] 
• Verstärkungsfaktor des PSEV des EPS [5] 
• Dunkelsignal des EPS [6] 
• Transmission der Interferenzfilter und Strahlteiler [7] 
• Emissionsspektrum der Stimulationslichtquelle [8, 9] 
In Anbetracht der Vielzahl möglicher, mitunter nichtlinearer, Einflussfaktoren muss ein licht-
wellenleiterbasiertes Dosisleistungsmesssystem über eine zuverlässige Temperaturstabili-
sierung verfügen. 
Da sich Effekte der einzelnen Bestandteile kompensieren oder verstärken können, ist eine 
Charakterisierung des gesamten Messsystems erforderlich. Ein möglicher Versuchsaufbau 
sieht vor, die Sonde mit einer bekannten Dosisleistung zu exponieren, während das gesamte 
Messsystem in einem Klimaschrank unter schrittweise erhöhten bzw. verringerten 
Temperaturen betrieben wird. Dabei ist zu beachten, dass die Luftfeuchtigkeit (der 
Wasserdampfpartialdruck) möglichst niedrig gehalten und der Taupunkt zu keiner Zeit 
unterschritten wird. Dem kann vorgebeugt werden, indem die Abkühlung in einem 
Kälteschrank mit No-Frost-Technik durchgeführt wird. Zusätzlich kann eine 
Granulattrocknung erfolgen. Der gewonnene Zusammenhang zwischen Ausgangssignal und 
Gerätetemperatur bildet dann die Grundlage für die Kompensation. 
Zur Untersuchung des Temperatureinflusses auf die Detektoreinheit ohne Sonde kann von 
außen Licht einer Konstantlichtquelle (ggf. verdünnt mittels einer Ulbrichtkugel) eingespeist 
werden. Der Temperatureinfluss auf die Sonde kann isoliert gemessen werden, indem die 
komplette Sonde im Klimaschrank erhitzt bzw. abgekühlt wird, während die Detektoreinheit 
außerhalb auf konstanter Temperatur gehalten wird. 
Externe Aufwärm- und Abkühlungsvorgänge des Systems benötigen stets eine gewisse 
Anpassungszeit. Hinzu kommt die intrinsische Erwärmung des Systems durch den Betrieb 
von EPS, FPGA und Stimulationselektronik. Alle Experimente zur Temperaturabhängigkeit 
sollten daher die Temperatur an mehreren Punkten am und im Messsystem sowie in der 
Umgebung bestimmen. Zudem ist für jede Temperaturänderung eine hinreichend lange 
Anpassungszeit abzuwarten, bis sich ein Gleichgewichtszustand einstellt.  
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